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Abstract:
The aim of the study was to determine bone-regenerative effects of an in situ setting
tricalcium phosphate (TCP) cement combined with rhBMP-2 and to compare it with
autologous bone graft. A trepanation defect of 1.5 mm in the femur diaphysis of Sprague-
Dawley rats was filled with TCP cement combined with 0.25, 2.5, or 25 µg of rhBMP-2. The
rats were euthanized after 1 and 3 weeks and the femur was examined by radiography,
histology, histomorphometry and bending tests. The TCP-cement showed a close bone-
cement contact, it was osteoconductive, biocompatible and resorbable und therewith met
important requirements of a carrier for rhBMP-2. Histomorphometric analysis showed no
rhBMP-2 dose-dependent increase of new bone formation in the defect. But as shown with
intravital fluorochrome staining, new bone formation in the defect started earlier using
rhBMP-2. Histomorphometric analysis showed a dose-dependent increase in callus
formation when rhBMP-2 was added. This lead to a better stabilitiy in a three-point bending
test. Callus formation and bending strength of the TCP + 25 µg rhBMP-2 group was superior
to autologous bone graft. TCP/rhBMP-2 composites may prove to be an effective substitute
for autologous bone grafts.
Zusammenfassung:
Ziel der Studie war es, einen in situ aushärtenden Tricalciumphosphat-Zement in
Kombination mit rhBMP-2 im Vergleich zu dem Goldstandard der autologen
Spongiosaplastik zu beurteilen. Ein Trepanationsdefekt von 1.5mm in der Femurdiaphyse
von Sprague-Dawley-Ratten wurde gefüllt mit TCP-Zement kombiniert mit  0.25, 2.5, oder 25
µg rhBMP-2. Die Ratten wurden nach 1 bzw. nach 3 Wochen getötet und der Femur mittels
Radiographie, Histologie, Histomorphometrie und Belastungstest untersucht. Der TCP-
Zement führte zu einem guten Knochenimplantatkontakt, war osteokonduktiv, biokompatibel
sowie resorbierbar und erfüllte damit wesentliche Forderungen an ein Trägermaterial für
rhBMP-2. Wie die intravitale Fluoreszensmarkierung zeigte begann insgesamt die neue
Knochenformation im Defekt früher unter dem Einfluß des rhBMP-2. Histomorphometrische
Untersuchungen zeigten nach Hinzufügen des rhBMP-2 eine verstärkte Kallusformation in
der Umgebung des Defektes mit daraus resultierender erhöhter Stabilität im
Dreipunktbelastungstest. Die histomorphometrischen Analysen zeigten keine rhBMP-2-
dosisabhängige neue Knochenformation in den Defekten. Die Kallusformation und die
Belastbarkeit der TCP + 25 µg rhBMP-2 Gruppe war der Kontrollgruppe autologe
Spongiosaplastik überlegen. TCP/rhBMP-2 composites könnten sich daher als effektiver
Ersatz für die autologe Spongiosaplastik erweisen.
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1. Einleitung
1.1 Allgemeine Morphologie und Biologie des Knochens
1.1.1 Aufbau des Knochens
Der Knochen setzt sich zusammen aus der Substantia compacta, die als äußere
kompakte Schicht den Knochen umgibt und der Substantia spongiosa, die im Inneren
ein schwammartiges Balkenwerk bildet. Die Hohlräume zwischen der Spongiosa und
in langen Knochen die zusammenhängende Knochenhöhle in der Diaphyse
enthalten Knochenmark. Das Periost überzieht mit Ausnahme der überknorpelten
Gelenkflächen den Knochen, während das Endost die Knochenbinnenräume
auskleidet(44). Histologisch lassen sich aufgrund der verschiedenen Anordnung der
für Knochen typischen Baumaterialien Geflechtknochen und Lamellenknochen
unterscheiden. Bei jeder Neubildung von Knochen wird das Stadium des
Geflechtknochen durchlaufen. Charakteristisch für den Geflechtknochen ist, daß die
Kollagenfasern in der Grundsubstanz keine einheitliche Verlaufsrichtung haben.
Vielmehr sind die Knochenzellen und Kollagenfasern unregelmäßig verteilt und nicht
-wie der Lamellenknochen- durch sich regelmäßig wiederholende Struktureinheiten
gekennzeichnet. Der Geflechtknochen verfügt über Knochenkanälchen für
Blutgefäße und Nerven. Der Bestand an Mineralien ist im Geflechtknochen geringer,
der an Osteozyten hingegen höher als im Lamellenknochen. In der Regel wird
während der Entwicklung unter der Einwirkung der Schwerkraft Geflechtknochen
durch Lamellenknochen ersetzt, jedoch kommt an einigen Lokalisationen auch beim
Erwachsenen Geflechtknochen vor(44).
Lamellenknochen ist gekennzeichnet durch einen regelmäßigen Aufbau aus
Lamellen und Knochenkanälchen. Lamellen sind deutlich voneinander abgesetzte
Knochenschichten, die charakterisiert werden durch Kollagenfasern und Osteozyten.
Besonders regelhaft ist ihre Anordnung in den Diaphysen von Röhrenknochen, dort
liegen äußere und innere Generallamellen, Speziallamellen und Schaltlamellen. Bei
den äußeren und innere Generallamellen handelt es sich um Lamellen, die den
Knochen unter der äußeren und inneren Oberfläche als Ganzes umfassen. Der
Zusammenhang der inneren Generallamellen ist häufig durchbrochen, um sich in
Spongiosabälkchen fortzusetzen. Bei den Speziallamellen handelt es sich um
Lamellen, die jeweils zu einem Lamellensystem gehören.
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Derartige Lamellensysteme werden als Osteone (oder Havers-Systeme) bezeichnet.
Osteone bestehen aus einem Zentralkanal (Havers-Kanal), um den konzentrisch
eine unterschiedliche Anzahl von Lamellen (Speziellamellen) angeordnet ist.
Osteone verlaufen in der Regel in Längsrichtung, parallel zur Knochenoberfläche und
können als Baueinheiten der Diaphysen aufgefaßt werden.
Bei den Schaltlamellen handelt es sich um Lamellen/ Lamellenbruchstücke, die
zwischen den Osteonen liegen; sie gehören zu ehemaligen, dann aber ab- bzw.
umgebauten Osteonen(44, 98).
Bei den Knochenkanälchen unterscheidet man Canales centrales (Havers-Kanäle)
und Canales perforantes (Volkmann-Kanäle). Die Zentralkanäle sind Teile eines die
Knochensubstanz durchziehenden Kanalsystems mit der Funktion Blutgefäße sowie
Nerven zu leiten. Darüber hinaus enthalten sie lockeres Bindegewebe mit
Vorläuferzellen und die Knochenoberfläche verkleidende Zellen. Die Canales
perforantes stehen mit Canales centrales in Verbindung. Sie treten senkrecht von der
inneren und äußeren Oberfläche in den Knochen ein und queren dann die General-
und Speziallamellen. In die Canales perforantes treten Gefäße aus dem Periost bzw.
Endost ein(44, 98).
1.1.2 Zusammensetzung des Knochens
Knochen besteht aus einem Netzwerk von Zellen, die in einer von ihnen gebildeten
organischen Zwischensubstanz, der sog. Matrix, eingebettet sind. In der organischen
Knochengrundsubstanz werden anorganische Substanzen, Mineralsalze
abgelagert(44, 91). Die Knochenzellen liegen in 4 verschiedenen Formen vor, man
unterscheidet Vorläuferzellen, Osteoblasten, Osteozyten und Osteoklasten.
Vorläuferzellen sind mesenchymaler Herkunft und besonders proliferationsfreudig,
sie können sich in Osteoblasten umwandeln. Die Vorläuferzellen sind während des
ganzen Lebens im Knochen vorhanden; sie sind sowohl während des
Knochenwachstums aktiv, als auch später z.B. bei Knochenbrüchen(44). Osteoblasten
sind für die Synthese der organischen Bestandteile der Knochengrundsubstanz
verantwortlich. Diese neugebildete, noch nicht verkalkte Grundsubstanz wird als
Osteoid oder Vorknochen bezeichnet. Osteoblasten liegen einschichtig dicht
nebeneinander an der Oberfläche von Knochenbälkchen. Gesteuert wird die Aktivität
der Osteoblasten v.a. durch Hormone, entsprechende Rezeptoren für PTH und
Vitamin-D-Hormon konnten nachgewiesen werden(127). Osteoblasten produzieren
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Typ-I-Kollagen, außerdem sezernieren sie alkalische Phosphatase. Eine Steigerung
der Enzymkonzentration spricht für einen gesteigerten Knochenanbau, z.B. in der
Wachstumsphase oder im Rahmen einer Frakturheilung(44, 91). Aus Osteoblasten
gehen Osteozyten hervor. Als Osteozyt wird eine Knochenzelle dann bezeichnet,
wenn sie vollständig von verkalkter Knochengrundsubstanz umgeben und nur wenig
stoffwechselaktiv ist(127). Osteoklasten sind große, mehrkernige, beweglich Zellen
(„Riesenzellen“)(44, 91, 127). Sie sind in der Lage Knochengrundsubstanz abzubauen
und zu phagozytieren. In den Bereichen, in denen Knochen abgebaut wird, liegen
Osteoklasten in Einbuchtungen der Grundsubstanz, den „Howship-Lakunen“(44, 127).
Die Osteoklasten schaffen den nötigen Platz für das Einsprossen von Gefäßen und
sind für jeglichen Umbau des Knochens und Abbau nicht benötigten Knochens
verantwortlich(16, 44, 91).
Die Interzellularsubstanz des Knochens, in der die Zellen liegen, wird auch als
Knochengrundsubstanz bezeichnet. Unter den anorganischen Bestandteilen der
Grundsubstanz herrschen anorganisches Phosphat (ca. 50 %) und Calcium (ca. 35
%) vor, neben Zitrat, Karbonat (ca. 6-7 %), Nitrat, Magnesium, Fluor und
Spurenelementen(127). Den Hauptmineralienanteil macht Hydroxyapatit aus, welches
im Knochen in Form von Apatitkristallen vorliegt, diese Kristalle werden von
amorpher Grundsubstanz umgeben. Unter einem Apatit werden
Calciumphosphatverbindungen verstanden, die hexagonale, nach dem Prinzip eines
Raumgitters gebaute Kristalle bilden. Es überwiegt Hydroxylapatit (Ca10
(PO4)6(OH)2)(127). An ihrer Oberfläche sind die Hydroxylapatitkristalle von einem
Hydratmantel umgeben, der durch die Hydratisierung der oberflächlichen Ionen des
Hydroxylapatits entsteht. Der Hydratmantel schafft die Voraussetzung für einen
Ionenaustausch zwischen den Kristallen und der Umgebung(44, 91).
Unter dem organischen Material überwiegt das Kollagen (90-95%), welches in Form
von Kollagenfasern vorliegt.(127) Daneben finden sich verschiedene Proteine, z.B.
Osteonektin, Osteocalcin sowie kleinere Proteoglykane bzw. Glykosaminoglykane.
Einige dieser Substanzen verbinden die Mineralien des Knochens mit Kollagen bzw.
den Zellen. Die Glykosaminoglykane der Knochengrundsubstanz bestehen im
Wesentlichen aus Chondroitin-4-sulfat, Chondroitin-6-sulfat und Keratansulfat(44, 91).
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1.1.3 Knochenentwicklung
Bei der Entwicklung des Skelettsystems differenziert ein pluripotentes
mesenchymales Keimgewebe zu Binde-, Knorpel- und Knochengewebe. Die
Pluripotenz der Zellen bleibt ein Leben lang erhalten und ermöglicht neben
Wachstum des Knochensystems Anpassung an unterschiedliche mechanische und
biologische Bedingungen(91). Knochen entsteht entweder durch desmale (direkte
Knochenbildung) oder chondrale Ossifikation (indirekte Knochenbildung). Die
desmale Ossifikation als häufigste Art der Knochenbildung wird durch Vermehrung
mesenchymaler Vorläuferzellen und stärkerer Kapillarisierung in umschriebenen
Gebieten des embryonalen Bindegewebes eingeleitet. Zwischen den Zellen erscheint
verdichtete Matrix, die Zellen vergrößern sich und ordnen sich an der Oberfläche der
entstehenden Balken zu einer Schicht an. Die mittlerweile zu Osteoblasten
differenzierten Zellen beginnen mit der Kollagen- und Osteoidsynthese, sie scheiden
das von ihnen gebildete Material in die Umgebung ab und mauern sich dabei ein.
Parallel dazu beginnt die Mineralisierung der Matrix. Dieses zunächst gebildete
Knochengewebe besteht aus Geflechtknochen und wird durch Lamellenknochen
ersetzt. Die chondrale Ossifikation geht von Knochenmodellen aus hyalinem Knorpel
aus(44, 91). Grundsätzlich unterscheidet man zwischen perichondraler und
enchondrale Ossifikation. Bei der perichondralen Ossifikation handelt es sich um
desmale Knochenbildung an der Oberfläche des Schaftteils des Knochenmodells.
Bei der enchondralen Ossifikation wird vorhandener Knorpel abgebaut und durch
Geflechtknochen ersetzt. In der Folge finden Umbauvorgänge statt, bei denen aus
Geflechtknochen über Zwischenstufen Lamellenknochen entsteht(44). Bei der
perichondralen Ossifikation treten an der Oberfläche der Diaphysen der
Knochenmodelle von Röhrenknochen desmale Ossifikationszentren auf, die den
Knorpelschaft mit einer Manschette aus Geflechtknochen umgeben. Die
Knochenmanschette beeinträchtigt die Ernährung des Diaphysen-Knorpels und führt
so zur Entstehung des Blasenkorpel. Es folgt die Degeneration der Knorpelzellen
und eine Verkalkung des Knorpels. An der Oberfläche der perichondralen
Knochenmanschette bauen Osteoklasten die neugebildete Knochensubstanz in
umschriebenen Bezirken ab, so daß Löcher entstehen. In diese wachsen Blutgefäße
zusammen mit undifferenzierten Mesenchymzellen ein; es kommt zu ausgedehnten
Ab- und Umbauvorgängen, im Rahmen derer Geflechtknochen und die Markhöhle
entstehen. Bei der enchondralen Ossifikation kommt es zunächst zu einer
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Hypertrophie und dann zu einem Abbau der Chondrozyten im Bereich der
Epiphysenzone. Diese Umbauzone bleibt solange erhalten wie der betreffende
Knochen wächst. Es verbleiben Lakunen, die durch Septen verkalkter
Grundsubstanz voneinander getrennt sind. In die freigewordenen Räume wachsen
mit Blutkapillaren Mesenchymzellen ein, die sich zu Osteoblasten differenzieren und
auf der Oberfläche der Knorpelreste Knochen bilden. Auf diese Weise entsteht
Knochengewebe, wo vorher Knorpel war.
Eine gemischt chondrale und desmale Ossifikation findet bei der Frakturheilung und
im Rahmen sog. ektoper Knochenbildung statt(91).
1.1.4 Regulation des Calcium- und Phosphatstoffwechsel
Das Skelettsystem sichert nicht nur die strukturelle Festigkeit und den Schutz innerer
Organe, der Knochen stellt auch ein wichtiges Ionenreservoir für den Calcium- und
Phosphatstoffwechsel dar. Der Calcium- und Phosphatstoffwechsel wird zum einen
systemisch reguliert durch die Wirkung von Kalzitonin, Parathormon, Vitamin D-
Hormon u. a., sowie auf lokaler Ebene durch Wachstumsfaktoren sowie unter dem
Einfluß mechanischer Regulationsvorgänge(91). Das in den Epithelkörperchen
gebildete Parathormon (PTH) wird bei erniedrigter Calciumionenkonzentration im Blut
ausgeschüttet. Parathormon stimuliert die Aktivität von Osteoklasten, daraus
resultiert ein vermehrter Knochenabbau und es werden Calcium- und Phosphationen
ins Blut freigesetzt. Parathormon beeinflußt den Calcium- und Phospahtstoffwechsel
ebenfalls an der Niere. Das in den C-Zellen der Schilddrüse gebildete Kalzitonin (KT)
übernimmt eine PTH-anatagonistische Funktion. Bei erhöhtem Calciumspiegel im
Blut wird Kalzitonin vermehrt ausgeschüttet, daraus resultiert eine verminderte
Osteolyse und ein vermehrter Einbau von Calcium in den Knochen durch Aktivierung
von Osteoblasten(99). Ein weiterer wichtiger Regulator ist das in der Niere aus
Vitamin-D gebildete Vitamin-D-Hormon. Die D-Vitamine werden in der Haut unter
UV-Lichteinwirkung zu Vitamin-D3 bzw. D2-Prohormon umgewandelt. Diese Vitamin-
D-Prohormone werden in der Leber in Position C-25 hydroxyliert und gelangen in die
Niere. Unter dem Einfluß des PTH in der Niere erfolgt die Aktivierung eines Enzyms,
das das 25-(OH)-Vitamin-D hydroxyliert, so daß das biologisch wirksame 1,25(OH)2-
Vitamin-D-Hormon gebildet wird. Bei zu niedrigen Calciumionenkonzentrationen im
Blut wird verstärkt Parathormon ausgeschüttet und in der Folge mehr Vitamin-D-
Hormon gebildet, welches am Darmepithel die Calciumionenresorption erhöht. Die
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Vitamin-D-Hormone wirken an den Epithelkörperchen der Schilddrüse negativ
rückkoppelnd, so daß die Parathormonsekretion durch Vitamin-D-Hormon inhibiert
wird(99).
Im Rahmen der lokalen Regulation spielen Wachstumsfaktoren eine entscheidende
Rolle. Hierbei handelt es sich um Polypeptide, die an spezifische
Zellmembranrezeptoren binden und Funktionen der Zellen stimulieren oder
hemmen(84, 64, 102). Die folgende Tabelle stellt ein Übersicht der Wachstumsfaktoren,
die eine Rolle bei der Regulation des bone remodeling spielen, dar(127):
I von Knochenzellen synthetisierte Wachstumsfaktoren
Transfoming growth factor b (TGF-b)
b2-Mikroglobulin (b2M, =BDGF)
Platelet-derived growth factor (PDGF)
Insulin like growth factor I u. II (IGFI, IGFII)
Granulocyte macrophage colony stimulation factor (GM-CSF)
II Wachstumsfaktoren der Knochenmatrix
Transfoming growth factor b (TGF-b)
b2-Mikroglobulin (b2M, =BDGF)
Platelet-derived growth factor (PDGF)
Insulin like growth factor I u. II (IGFI, III=SGF (skeletal growth
factor))
Granulocyte macrophage colony stimulation factor (GM-CSF)
Acidic fibroblast growth factor (aFGF)
Basic fibroblast growth factor (bFGF)
III. Monokine und Lymphokine aus dem Blut
Interleukin-1 (IL-1)
Tumornekrose-Faktor a (TNFa)
Tumornekrose-Faktor b (TNFb)
Gamma-Interferon (INF-g)
Die Abkürzung TGF-b steht für transforming growth factor beta. Es handelt sich bei
der TGF-b-Obergruppe um zu den Zytokinen zählende Wachstumsfaktoren(87). Diese
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Polypeptide agieren über spezifische Rezeptoren(96, 122). Die BMPs sind Mitglieder
der TGF-b-Obergruppe, sie unterscheiden sich von den anderen Wachstumsfaktoren
durch ihr osteoinduktives Potential(31). BDGF ist identisch mit B2-Mikroglobulin(127),
dieser lokale Wachstumsfaktor stimuliert im Knochen die Kollagen- und DNA-
Synthese. Er ist ein Proliferationsreiz für DOPC (determined osteoblast precusor
cells) und stimuliert die Osteoblasten(90, 93). Platelet-derived growth factor fungiert als
lokaler und systemischer Regulator des Skelettwachstums(93, 127) und stimuliert die
Zellvermehrung und die Proteinsynthese, als systemischer Wachstumsfaktor kann er
während der Plättchenaggregation freigesetzt werden und übernimmt wichtige
Funktionen in der frühen Phase der Frakturheilung. Als lokaler Faktor ermöglicht
PDGF zusammen mit Hormonen und Wachstumsfaktoren den Knochenzellen, auf
andere Faktoren zu reagieren(127). Die systemischen Wachstumsfaktoren IGF
steigern die DNA-Synthese und Replikation der Osteoblasten. IGF-I und -II
stimulieren die Osteoblasten-Aktivität(127). Granulocyte macrophage colony
stimulation factor (GM-CSF) ist eines der Zytokine, das die Proliferation von
Osteoklastenvorläufern aus dem Knochenmark stimuliert und die Umwandlung von
einkernigen Osteoklastenvorläuferzellen in mehrkernigen Osteoklasten fördert(127).
Der Wachstumsfaktor bFGF stimuliert die endotheliale Zellwanderung und
Proliferation, die für die Angiogenese unabdingbar sind(127). Neben dieser Wirkung
stimuliert bFGF die Proliferation von Knochenmarkzellen und wandelt sie in
Osteoprogenitorzellen um. Die osteostimulative Potenz des bFGF ist
dosisabhängig(6, 100, 120). Die FGF Genfamilie umfaßt bei Säugetieren neun Mitglieder,
zu denen auch FGF1 (saures FGF),und FGF2 (basisches FGF), die zu ca. 55 % eine
identische Struktur aufweisen, gehören. FGFs spielen eine wichtige Rollen in der
Initiation und Erhaltung der Entwicklung der Gliedmaßen des Embryos. Beim reifen
Tier ist FGF2 ein potenter angiogenetischer Faktor, der die Formation von
Kapillareinsprossung durch Migration, Proliferation und Organisation von
Endothelzellen induziert.
Darüber hinaus ist der Stoffumsatz im Knochen abhängig von der Durchblutung, die
wiederum beeinflusst wird von der Muskelaktion sowie der Druck- und Zugbelastung
die auf den Knochen einwirkt(91).
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1.1.5 Frakturheilung/ Defektheilung
Die Knochenneubildung und -heilung erfolgt über den Weg der Stimulation und
Induktion, wobei lokale und systemische Faktoren in Kombination mit
Krafteinwirkungen diesen Prozeß steuern(130). Je nach Stabilität im Bereich der
Frakturzone verläuft die Heilung primär oder sekundär über eine Kallusnarbe(130). Der
Begriff „primäre Frakturheilung“ ist pathologisch-histologisch definiert durch eine
Knochenheilung ohne bindegewebige und knorpelige Zwischenstufe. Man
unterscheidet zwei Formen der Frakturheilung, Kontaktheilung und Spaltheilung(130).
Die Kontaktheilung ist ein einphasiges Geschehen, indem Osteone direkt den
Frakturspalt kreuzen, während die Spaltheilung ein zweiphasiges Geschehen
darstellt, indem Faserknochen lamellär umgebaut wird. Die primäre
Knochenbruchheilung entspricht physiologisch dem „bone remodeling“, dem
koordinierten Zusammenspiel von Osteogenese und Osteoklasie(127). Die
Kontaktheilung kommt in der Natur nicht vor, selbst bei ideal reponierten Frakturen
gibt es nur punktförmigen direkten Flächenkontakt der Kortikalis(16). Bei der
Kontaktheilung überqueren Osteone die Fraktur direkt von Fragmentende zu
Fragmentende, die ursprüngliche Integrität der Frakturzone wird primär wieder
hergestellt. Osteoklasten bilden einen parallel zur Längsachse der Diaphyse
gerichteten Resorptionskanal. Diesem folgen eine zentrale Gefäßschlinge und
Begleitzellen, aus denen sich Präosteoblasten und Osteoblasten differenzieren. Die
Osteoblasten formieren sich entlang der Wandungen der Resorptionskanäle und
füllen die Kanäle mit Knochenlamellen auf(130). Die Spaltheilung läuft in zwei Phasen
ab. In der ersten Phase kommt es innerhalb von Stunden zum Einsprossen von
Gefäßen und Osteoblasten in den Defekt(130). Ohne Resorptionsphase setzt bereits
nach 1-2 Tagen, mit dem Auftreten von Osteoblasten, die Knochenneubildung ein.
Die Osteoblasten siedeln sich auf der Oberfläche der Fragmentenden an und lagern
einen Osteoidsaum auf den Frakturflächen ab. Durch schichtweise Ablagerung neuer
Lamellen wird der Spalt gefüllt. Die primäre Knochenneubildung kann auch als
netzartiger Geflechtknochen erfolgen. Nach dieser ersten Phase, dem Ausfüllen des
Spaltes mit primär entstandenem Knochen, erfolgt in einer zweiten Phase das
nachfolgende Durchwachsen mit Osteonen, die sowohl aus der Kortikalis als auch
aus dem Knochengewebe der Spalte stammen(130).
Kennzeichen der sekundären Frakturheilung ist die Kallusbildung, die Heilung läuft in
zwei Phasen ab. Zunächst bildet sich spindelförmiger Fixationskallus, der die Fraktur
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stabilisiert. In der zweiten Phase erfolgt der knöcherne Umbau(130). Zu Beginn der
Heilung werden Blutkoagel und andere Zelltrümmer durch Phagozyten entfernt(130).
Im nächsten Schritt kommt es zur Auffüllung des Frakturspaltes mit zellreichem
vaskulären Bindegewebe, welches vom nicht geschädigten Knochenmark und dem
Periost in der Umgebung der Frakturzone stammt. Das eingewanderte
Proliferationsgewebe enthält osteogenetische Zellen, von denen einige zu
Osteoblasten und Chondrozyten differenzieren, andere zu Bindegewebszellen und
Gefäßen. Das Granulationsgewebe im Frakturbereich differenziert sich zu faserigem
Bindegewebe und zu Faserknorpel, es überbrückt den Spalt zwischen den
Fragmenten und hilft sie zu stabilisieren. Dieser jetzt entstandene
Bindegewebskallus ist nur temporär. Die Osteoblasten produzieren Trabekel und
bilden schließlich einen Fixationskallus (Geflechtknochen). Durch intensives bone
remodeling des neugebildeten und des Originalknochens wird die ursprüngliche
Knochenstruktur wieder hergestellt (16, 127, 130).
1.2 Bone Morphogenetic Protein
1.2.1 Einführung
Im Jahre 1945 entdeckte Lacroix erstmals eine Substanz im alkoholischen Extrakt
von Epiphysenknorpel, die experimentell Knochenformationen induzieren konnte, er
nannte diese Substanz “Osteogenin”(56). Der Gruppe um Urist gelang es 1965 zu
zeigen, daß die osteogenetische Aktivität des Osteogenins aus einer nichtkollagenen
Knochenmatrixkomponente resultiert. Durch intramuskuläre Implantation von
demineralisierter Knochenmatrix konnte Urist eine de novo Bildung von Knochen und
Knorpel an extraossärem (=ektopischem) Ort induzieren(114). Die
Proteinkomponenten wurden 1971 von Urist als bone morphogenetic protein (BMP)
bezeichnet. Der Durchbruch zur Isolierung des knochenbildenden Proteins unter
Erhalt seiner osteogenetischen Aktivität gelang in den frühen 80er Jahren (114). In den
folgenden Jahren erfolgten zahlreiche erfolgreiche tierexperimentelle
Untersuchungen mit BMP in Kombination mit unterschiedlichen Trägersubstanzen in
verschiedenen Knochendefektmodellen (1, 5, 9, 25, 33, 48, 58, 61, 63, 70, 77, 78, 87, 88, 106, 108, 111,
116, 125) und Experimente mit dem Ziel der ektopen Knochenformation(3, 21, 53, 55, 79, 118,
123). Mit Ausnahme des BMP-1 handelt es sich bei den bone morphogenetic proteins
um Mitglieder der TGF-b-Obergruppe(31, 41, 87 96, 121, 126). Mitglieder der BMP-Familie
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spielen eine entscheidende Rolle bei der Regulation der Skelettentwicklung, der
Differenzierung und der Apoptose einer Anzahl von Zelltypen, einschließlich
Osteoblasten, Chondroblasten, Nervenzellen und Epithelzellen(80, 96, 115). Wie alle
Mitglieder der TGF-b-Obergruppe wird BMP mit einer amino-terminalen
Propeptidregion synthetisiert, die später abgespalten wird. Das „reife“ BMP von
annähernd 130 Aminosäuren, dem diese Propeptidregion fehlt, wird in seiner aktiven
Form als Homodimer sezerniert(87, 96). Es wird als saures -Anteil von ca. 21 % sauren
Aminosäuren-, an Hydroxylapatit bindendes, kohlenhydratfreies und hydrophobes
Glykoprotein charakterisiert(38, 41, 90, 115). Natürlicherweise liegt BMP immer als
Aggregat zahlreicher anderer nichtkollagener Proteine vor (NCP), wie
Wachstumsfaktoren, Osteonectin, Matrix GLA Protein, Histonen, Calmodulin etc(40).
Das Molekulargewicht ist abhängig von der Spezies und der Art der Isolierung, für
humanes BMP wird es mit 17500+-500 Da und für bovines BMP mit 18500+-500 Da
angegeben(21, 115). Die meisten Proteine, die man zu den BMPs rechnet, finden sich
auch in Geweben extraskelletal und übernehmen dort Funktionen zur Regulierung
der Entwicklung anderer Organsysteme(87). Im Tierexperiment löste BMP auch bei
xenogener Implantation die Knocheninduktion aus(96, 109, 111), dabei zeigte sich, daß
es nur eine geringe Speziesspezifität der BMP-Präparationen gab. Der Effekt des
BMP scheint ein ausschließlich lokales Phänomen zu sein(124). Voraussetzung für die
Induktion der Knochenformation ist die Anwesenheit von Zielzellen des BMP und
deren Fähigkeit, auf den BMP-Einfluß zu antworten(3, 10, 82, 87). Zellen, die auf ein
solch knocheninduzierendes Agens reagieren, werden induzierbare
Osteoprogenitorzellen (IOP-Zellen) genannt. Progenitorzellen kommen offensichtlich
häufig in Skelettmuskulatur und im Bindegewebe vor, also in Geweben, in denen
heterotoper Knochen besonders leicht induzierbar ist. Möglicherweise sind IOP-
Zellen auch wandernde Zellen hämatopoetischen Ursprungs, die den Ort der
Knocheninduktion über den Blutstrom erreichen. Diese unspezialisierten,
mesenchymalen Zellen differenzieren unter dem Einfluß des BMP zu
knochenbildenden Zellen(40, 121). Weitere Faktoren, die den osteoinduktiven Effekt
beeinflussen, sind die Aktivität und die Konzentration des BMP(13, 21), außerdem
spielen lokale Einflüsse am Ort der Implantation eine Rolle. Antikörper gegen BMP
können bisher nicht nachgewiesen werden(37, 38, 39, 41), auch im Rahmen von
Langzeitstudien können keine Abstoßungsreaktionen beobachtet werden(48). Der
Vorteil des BMP liegt darin, daß es den Knochenaufbau vom Beginn der Entwicklung
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stimuliert. Es zeigt daher schneller Erfolge bei der Defektheilung als beispielsweise
Knochentransplantate. Die Anwendung von BMPs zur Wiederherstellung von
Gelenkknorpel oder zur Rekonstruktion von Sehnen und Bändern scheint ebenfalls
möglich(122).
Seit Beginn der 90er Jahre gibt es Hinweise dafür, daß es sich bei den BMPs um
Proteine handelt, welche frühzeitig in der Entwicklung der Arten entstanden und
seither erhalten geblieben sind(87, 121, 122). BMPs sind beteiligt an zahlreichen
Entwicklungsprozessen während der Embryogenese, sie sind Schlüsselregulatoren
der frühen Entwicklung und Organogenese(87, 96, 122).
Mitglieder der TGF-b-Obergruppe sind darüber hinaus offenbar bei der Ausbildung
einiger Erkrankungsprozesse und Entwicklungsanomalien beteiligt(87), so z. B. bei der
autosomal-dominanten Fibrodysplasia ossificans progressiva(96), der Dentinogenesis
imperfecta (Typ II)(96), der rezessiven Chondrodysplasia (Typ Hunter-Thompson)(96),
der Myositis ossificans, der Ausbildung osteogener Sarkome und myositischer
Läsionen(87). Höhere BMP Konzentrationen wurden bei wachsenden Kindern und
auch beim Morbus Paget bestimmt(38).
Über die erste klinische Anwendung von humanem BMP berichteten Urist und
Kollegen 1986. Johnson, Urist und Finerman veröffentlichten 1988 eine Studie, im
Rahmen derer es gelang, Tibiadefekte mit einem Composite aus hBMP und
autologer Spongiosa unter Fixation erfolgreich zu therapieren. Noch im gleichen Jahr
berichtete die Gruppe von der Behandlung femoraler Pseudoarthrosen mit hBMP
und autologer/heterologer Spongiosa(37). Johnson et al. behandelten 1992 25
Patienten mit Frakturen und komplizierten Knochendefekten der Extremitäten (12
Femur, 7 Tibia, 6 Humerus), die auf zahlreiche vorausgehende Therapien nicht
ansprachen. Die Gruppe um Johnson setzte erfolgreich ein Composite bestehend
aus hBMP/ AAA (autolyzed, antigen-free, allogeneic)-Knochen/ NCP
(noncollagenous proteins) ein(40). Im Jahre 1998 setzten Johnson et al. ebenfalls ein
Composite aus hBMP/NCP/AAA ein, um femorale Pseudoarthrosen bei 25 Patienten
zur Heilung zu bringen. Bei heterotoper Implantation von verschiedenen BMP-
Präparationen in Kombination konnte ein additiver Effekt auf die Knochenbildung
beobachtet werden(41). Im Jahre 2000 führten Johnson und Urist eine klinische Studie
an 30 komplizierten Femurknochendefekten mit einem zusammengesetzten
Implantat aus humanem bone morphogentic protein und kortikalem Knochen
durch(42). Der kortikale Knochen erweise sich als strukturelles Implantat und als
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geeigneter Träger für hBMP, das Composite sei in der Lage neue Knochenformation
und bone remodeling zu induzieren(42).
1.2.2 Einteilung
Als Hauptvermittler der Knochenneubildung sind bisher neun verschiedene BMPs(31,
41, 87, 126) identifiziert worden, die bis auf BMP-1 alle zur TGF-b-Obergruppe gehören.
Die BMPs unterscheiden sich hinsichtlich ihres osteoinduktiven Potentials(122), wobei
eine exakte Reihenfolge der Wirkstärke aufgrund der unterschiedlichen
Versuchsmodelle besonders im Hinblick auf die Matrixsubstanz nicht aufstellbar
ist(87). Die Aufschlüsselung der Aminosäuresequenz der BMPs erlaubt eine
Gliederung in Gruppen. Jedes reife aktive BMP ist ein Disulfid-Brücken Homodimer
der gleichen Gruppenmitglieder oder ein Disulfid-Brücken Heterodimer von zwei
verschiedenen Mitgliedern(96, 115). Unter Berücksichtigung der Wachstums- und
Differenzierungsfaktoren unterscheidet Sakou unter Zugrundelegung der
Ähnlichkeiten der Aminosäuresequenzen vier Gruppen(96, 113):
1. Gruppe: BMP-2, BMP-4
2. Gruppe: BMP-5, BMP-6, BMP-7 (OP-1)
3. Gruppe: GDF-5 bis GDF-7
(Wachstums und Differnzierungs-Faktoren)
4. Gruppe: BMP-3, GDF-10 (BMP-3b).
BMP-3 teilt sich 43-49 % seiner Identität mit der anderer Untergruppen(96). BMP-3
wird in humanen Prostatakarzinom-Zellen synthetisiert(41). BMP-5, -6 und -7 besitzen
im Mittel eine Übereinstimmung der Aminosäuresequenz von 89 %(96) und bilden
eine weitere Untergruppe(32). BMP-2 und 4 sind die am stärksten verwandten BMPs,
sie teilen sich 92 % der Aminosäureabfolge und bilden ebenfalls eine Gruppe(32, 87,
96). Zwar konnten auch andere BMPs ihre osteoinduktive Wirkung unter Beweis
stellen, jedoch ist das rhBMP-2 das Bedeutendste und Wirkungsvollste(46). Für die
Knochenheilung sind -wie aus Tierversuchen hervorgeht- BMP-2 u. BMP-7
besonders geeignet(126).
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1.2.3 rhBMP-2
BMP-2 ist ein 32 kDA Homodimer(106), es wird unterteilt in BMP-2A und -2B. Dabei
entspricht BMP-2A dem BMP-2 und BMP-2B wird mit BMP-4 gleichgesetzt(121). Die
Gewinnung von rhBMP-2 (recombinant human bone morphogenetic protein) erfolgt
z.B. durch permanente Überexpression des Proteins in CHO-Zellen (chinese hamster
ovary cells)(87,118). Rekombinantes humanes BMP hat ein Molekulargewicht von 14-
31 kD(34). Humanes BMP bietet wichtige Vorteile im Vergleich zu extrahierten
Materialien für den klinischen Gebrauch, da eine Produktion in nahezu unbegrenzter
Menge und mit großer Reinheit möglich ist(25). Bisher konnte in keinem Tierversuch
Antikörperbildung gegen humanes BMP-2 nachgewiesen werden(108). Auf der
anderen Seite ist rhBMP-2 kostenintensiv; dies ist in sofern problematisch, als ein
klinischer Einsatz größere Mengen des Proteins erfordert(61). BMP kann aber auch
aus Tierknochen gewonnen werden, Urist stellte diesbezüglich eine enzymatische
Methode vor, jedoch ist der Präparationsaufwand erheblich und die gewonnene
Menge an BMP gering(30, 38, 87, 90). Für umfangreiche Untersuchungen bzgl. des
Effektes von BMP-2 in vivo sind jedoch bei der Gewinnung hohe Produktionsraten
und Qualität hinsichtlich der Reinheit des gewonnenen BMP sowie niedrige Kosten
Voraussetzung. So wurden E.coli-Expressionssysteme entwickelt. Studien von Zhao
und Chen konnten zeigen, dass in E.coli gewonnenes rhBMP-2 ein hohes Potential
hinsichtlich der Induktion der Osteoblastendifferenzierung und der Knochenbildung in
vitro und in vivo aufweist bei hoher Reinheit und niedrigeren Herstellungskosten. Das
Molekulargewicht des rh BMP-2 aus E.coli beträgt 12 kDA und die aminoterminale
Sequenz gleicht der aus säugetierzellengewonnenen BMP(129).
hBMP-2 induziert perivaskuläre mesenchymale Zellen zur Differenzierung in Knorpel-
und Knochenzellen und löst enchondrale Knochenformation, Zunahme von Typ I u. II
Kollagen und Steigerung der Synthese von alkalischer Phosphatase aus(13, 41, 96). Die
in-vivo Knochen- und Knorpelentwicklung nach Implantation des rhBMP-2 läuft nach
der gleichen Sequenz ab, wie nach Implantation von nativem, aus Knochen
extrahiertem BMP/NCP und ist histologisch nicht zu unterscheiden. Das Einbringen
höherer Dosen von rhBMP-2 beschleunigt die Abfolge der Knochenneubildung
deutlich(41, 76, 113, 120).
Von rhBMP-2 verspricht man sich beträchtliche Fortschritte für die Therapie
orthopädischer Erkrankungen. Diese Erwartung gründet sich auf tierexperimentelle
Studien, in denen der Einsatz osteoinduktiv wirksamer Substanzen die
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Frakturheilung selbst bei critical size defects (Frakturen, bei denen normalerweise
keine Ausheilung bzw. knöchernen Durchbauung erfolgt), ermöglicht(25). Die guten
Ergebnisse, die in der Vergangenheit mit dem BMP-2 erzielt wurden, lassen den
Schluß zu, daß BMP-2 zusammen mit einem geeigneten Träger als Alternative zur
Knochenspende in einer Reihe von orthopädischen Anwendungen eingesetzt werden
kann(48). Ein häufiges Problem stellen z. B. Knochendefekte nach Resektion von
Osteosarkomen oder solche die durch Knochenmetastasen entstanden sind dar. Um
zu klären, inwieweit der Einsatz von rhBMP-2 in diesen Fällen zulässig ist bzw. ob
rhBMP-2 das Wachstum von malignen Knochentumoren beeinflusst untersuchten
Orui et al. 2000 den Effekt von rhBMP-2 auf das Zellwachstum von humanen
Osteosarkomzellen, humanen Prostatacarcinomzellen und Mammacarcinomzellen.
Ergebnis der Studie war, daß rhBMP-2 das Wachstum von malignen Tumoren
einschließlich Osteosarkomen nicht fördere. Demnach stehe dem Einsatz von BMP
bei diesen Indikationen nichts entgegen(80).
1.2.4 Aktivierungs- und Wirkmechanismus
Die heterotope und orthotope osteoinduktive Wirkung von BMP ist seit längerem
bekannt und läßt sich in Tierversuchen nachweisen(3, 13, 25, 27, 37, 38, 39, 48, 61, 78, 79, 106, 116,
118, 122). Die knocheninduzierende Wirkung von BMP scheint zum einem durch das
Alter der Tiere beeinflußt zu werden, zum anderen ist sie abhängig von der Dosis
des implantierten BMP(8, 65, 60, 105, 118, 119). Die Dosis des experimentell verwendeten
BMP liegt im µg-Bereich, wobei prinzipiell bereits einzelne Moleküle zur
Knocheninduktion ausreichen(118). Im Rahmen der durchgeführten Tierexperimente
sind deutlich größere Mengen BMP notwendig als physiologischerweise im Knochen
vorkommen(48, 57, 72). Obwohl BMP auch ohne Trägermaterial osteoinduktiv wirksam
ist, wird die notwendige Dosis durch einen geeigneten Träger deutlich reduziert(2, 21,
77, 111, 126). Der Osteoinduktion auslösende, molekulare Mechanismus wird über
spezifische Rezeptoren an der Zelloberfläche vermittelt(107). Bei den Rezeptoren für
BMP handelt es sich um Serin/ Threonin Kinasen(87, 96, 122), man unterscheidet Typ I
und Typ II(96). Die Signaltransduktion durch BMP verlangt die Ausbildung eines
Komplex zwischen Typ I und Typ II(96, 122). Die Mitglieder der BMP Familie zeigen
unterschiedliche Affinität zu verschiedenen Kombinationen von Typ I und II
Rezeptoren(93).
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Urist et al. waren bereits zu Beginn der 80er Jahre bemüht nachzuweisen, daß BMPs
DNA-Sequenzen aktivieren, die die Knochenmorphogenese kodieren(87, 115, 121).
Dieser Überlegung lag die Tatsache zugrunde, daß einige BMPs
Aminosäuresequenzübereinstimmungen mit dem Drosophila decapentaplegic (dpp)
Protein zeigten(87, 121). Es konnte gezeigt werden, daß Signalmoleküle des Smad -
Proteins als Signalmediatoren der Mitglieder der TGF-b-Obergruppe fungieren(43, 96).
Die Smad Proteine ließen sich bezüglich ihrer Struktur und ihres Wirkmechansimus
in drei Subtypen unterteilen(35). Die Smad Komplexe wandern nach Ju et al in den
Zellkern und nehmen neben anderen Transkriptionsfaktoren und
Transkriptionsregulatoren Einfluß auf die entsprechenden Gene(43).
BMP löst die Differenzierung undifferenzierter mesenchymaler Zellen zu
Osteoprogenitorzellen aus(1, 58, 61, 109, 114, 126), gefolgt von einer enchondralen
Ossifikation(23, 71, 111). Selbst in normalerweise nichtossifizierenden Geweben lösen
die primär nichtosteogenen mesenchymalen Zellen nach Differenzierung in Knorpel-
und Knochenzellen eine Induktionskaskade aus, die zur Bildung eines vollständigen
Ossikels aus regelrecht strukturiertem Knochen und blutbildendem Mark führt. Neben
dieser Differenzierung beeinflussen BMP-2,-3,-4,-7 einige Charakteristika des
Phänotyps von reifen Osteoblasten, wie die Aktivität der alkalischen Phosphatase
(ALP), Kollagen-Synthese und Osteocalcin-Expression(32, 107). Zusammenfassend
ergibt sich folgendes Bild der durch BMP induzierten Kaskade der Knocheninduktion.
Es kommt zu einer durch BMP chemotaktisch ausgelösten Migration von
Osteoprogenitorzellen und deren Festhalten am Zielort. Es folgt die Phase der
Proliferation und der mitotischen Teilung dieser Zellen, der Beeinflussung
spezifischer Syntheseleitungen und Differenzierung zu Osteo- und
Chondroblasten(27, 100). Diese morphogenetische Phase beginnt innerhalb von
wenigen Stunden nach der Implantation von BMP; ihr folgt die Phase der
Zytodifferentiation. Im Anschluß erfolgt die Formation von Knorpel und Knochen bzw.
die Kalzifizierung von Knorpelgewebe. Etwa ab dem 12. Tag treten die
Differenzierung in spongiösen und kortikalen Knochen sowie -durch das Einsprossen
von Gefäßen- das Eindringen von Konchenmarkstammzellen ein(122).  Ca.  vier
Wochen nach der Implantation von BMP ist die Ossikelbildung mit Differenzierung
des Knochens und Ausbildung von Knochenmark abgeschlossen.
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1.2.5 Trägermaterial
Für die Implantation des BMP in vivo benötigt man ein geeignetes Trägermaterial, an
das zahlreiche Anforderungen gestellt werden(36, 42, 53, 63, 77, 82, 108, 119): Eine wichtige
Voraussetzung ist die Biokompatibilität, d.h. das Trägermaterial sollte maximal
gewebeverträglich sein und keine toxischen Gewebereaktionen hervorrufen(27, 30, 53,
57, 63, 77, 108). Darüber hinaus sollte die als Träger für BMP eingesetzte Substanz
biodegradibel sein, d.h. die implantierte Substanz sollte abbaubar sein, idealerweise
in dem Maße, in dem neuer Knochen aufgebaut wird(30, 57, 77). Gleichzeitig wird
relative Unlöslichkeit unter physiologischen Bedingungen gefordert und Schutz des
BMP vor proteolytischer Aktivität. Die Trägersubstanz muß sich als Substrat für die
Zelladhäsion und Zellproliferation eignen. Außerdem wird von dem idealen Träger
erwartet, daß er bis zum Ersatz durch neu gebildeten Knochen Stabilität bietet(30, 53,
63, 77). Da das BMP allein sehr rasch vom Wirkort wegdiffundiert und das Einwuchern
von Fibroblasten droht, sollte das System zum einen sicherstellen, daß das BMP am
Wirkort verbleibt und idealerweise dafür sorgen, daß es langsam, zum gewünschten
Zeitpunkt und am gewünschten Ort freigesetzt wird(1, 27, 30, 42, 63, 77, 113); über den
Träger ließe sich so die Freisetzungskinetik kontrollieren(2, 70, 108). Eine weitere
Anforderung für den problemlosen Umgang während der Operation ist die
Sterilisierbarkeit und Formbarkeit des eingesetzten Materials(77).
Die Wahl des geeignetsten Trägers für das BMP hängt von der Indikation und dem
Implantationsort ab(87). Zahlreiche Träger für BMP sind in der Vergangenheit auf ihre
Eigenschaften und ihre Tauglichkeit getestet worden, viele waren erfolgreich(10, 30, 46,
53, 57, 64, 70, 77, 115), jedoch wurde auch über Substanzen berichtet, die nicht die
Anforderungen an einen idealen Träger erfüllten(67).
Calciumphosphatkeramiken stellen geeignete Träger für BMP dar und werden
bereits eingesetzt(3, 45, 53, 68, 77, 112, 116). Durch die Kombination des BMP mit
Calciumphosphatkeramiken läßt sich eine Verstärkung der BMP-Wirkung erzielen(93,
116). Die geometrischen Eigenschaften der Trägersubstanz bestimmen das Ausmaß
des Einsprossens von Gefäßen und damit der Knochenneubildung(36). Darüber
hinaus führt der Einsatz der Keramik über einen leichten Entzündungsreiz zu einem
größeren Pool mesenchymaler Zielzellen für das BMP(93).
Autologe und heterologe Implantate werden seit langem aufgrund ihrer
osteoinduktiven Effekte erfolgreich eingesetzt. Das osteoinduktive Potential läßt sich
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durch Kombination mit BMP noch steigern und ermöglicht im klinischen Einsatz die
Ausheilung großer Defektpseudoarthrosen(37, 38).
Auch demineralisierte Knochenmatrix wurde als Träger für BMP eingesetzt(3, 25, 83,
109). Auch Composites aus BMP und Kollagen sowie BMP und Fibrin wurden in
Tierexperimenten geprüft und zeigten eine der reinen BMP-Implantation überlegene
Knocheninduktion(3, 21, 55, 106). Polylaktin- und Polyglykolsäurepolymeren wurden
ebenfalls als BMP Träger im Tierversuch und in der Klinik mit jedoch
unterschiedlichen Ergebnissen eingesetzt(37, 39, 67).
1.2.6 Bisherige Studien zum BMP
Wie die folgende zusammenfassende Darstellung der bisherigen Studien zum BMP
zeigt, wurden in der Vergangenheit zahlreiche Trägersubstanzen für BMP auf ihre
Eigenschaften und ihre Tauglichkeit getestet(10, 30, 46, 53, 57, 64, 67, 70, 77, 124). Die
osteoinduktive Wirkung der BMPs ließ sich seit ihrer Entdeckung in Tierversuchen
sowohl durch heterotope als auch orthotope Osteoinduktion bestätigen, zur
Anwendung kamen BMPs bovinen sowie humanen Ursprungs.
So testeten im Jahre 1982 Takagi und Urist erfolgreich bovine BMP-Implantate an
ausgedehnten Femurdefekten bei Ratten, deren natürliche Heilung durch einen
Omeganagel verhindert wurde(106). Im Rahmen dieses Versuches wurde bovines
BMP mit und ohne autologem Knochenmark in den Defekt eingebracht, als
Kontrollgruppe dienten autologe Knochentransplantate, Fremdimplantate und
allogenes, dermineralisiertes Matrix-Puder; beste Effekte wurden jedoch nur mit dem
Composite gewonnen(106). Im Jahre 1988 erzielte die Gruppe um Yamazaki ektope
Knochenformation im Tiermodell durch Verwendung eines Composite aus bovinem
BMP und Calciumsulfat (Gips). Beim Calciumsulfat handelt es sich um einen
biodegradablen Zement, der zwar seit vielen Jahren eingesetzt wird, der klinischen
Durchbruch gelang jedoch aufgrund der schnellen Resorption mit teilweise fehlender
folgender Verknöcherung bisher nicht(30). Bereits 1892 benutzte man Calciumsulfat
um Knochendefekte, verursacht durch Tuberkulose, zu therapieren(30). Yamazaki et
al. verwendeten 1988 Composites aus 1 mg bovinem BMP und 5 mg Calciumsulfat
und erreichten Verknöcherungen im Oberschenkelmuskel von Mäusen. Als
Kontrollgruppe diente die Implantation von ausschließlich 5 mg Calciumsulfat/nur
BMP (1 mg, 3 mg in Gelatinekapseln) im kontralateralen Oberschenkelmuskel. Die
Gruppe um Yamazaki konstatierte folgende Ergebnisse: Calciumsulfat stelle einen
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geeigneten Träger für BMP dar, da er die Aktivität des BMP nicht störe, keine
Fremdkörperreaktion hervorrufe und darüber hinaus gut resorbierbar sei(123).
Tuominen et al. führten 2000 eine Versuchsreihe mit einem zusammengesetzten
Implantat aus einem Korallenpräparat und bovinem BMP im Vergleich zur
ausschließlichen Verwendung des Korallenpräparates/eines kortikalen autologen
Transplantates durch. In jeder Gruppe wurden zusätzlich Fixationsmaterialien wie
Kirschner Drähte oder Plattenosteosynthesen eingesetzt. Die Studie erfolgte an 24
Hunden mit 2 cm langen Ulnarsegmentdefekten. Das BMP steigere demnach die
Kapazität des Korallenpräparates zur Defektheilung, das Composite sei folglich dem
alleinigen Einsatz von Korallenpräparaten überlegen. Jedoch reiche das
zusammengesetzte Transplantat nicht an die Ergebnisse der Kontrollgruppe mit
kortikalem autologem Knochen heran(111). Muschik untersuchte im gleichen Jahr
bBMP in Kombination mit NCP (noncollagenous proteins) an Ratten. Obwohl das Ziel
der anterioren spinalen Fusion nur ansatzweise erreicht werden konnte,
prognostizierte Muschik, dass das Composite in Zukunft für diese Eingriffe eine
wichtige klinische Rolle spielen werde(71).
1991 erzielten Toriumi et al. durch rhBMP-2 gemischt mit inaktiver demineralisierter
Knochenmatrix die Heilung bei Mandibulardefekten im Hundemodell(109). Die Gruppe
um Aspenberg wies mit der gleichen Trägersubstanz eine ausgeprägte
knocheninduzierende Wirkung des rhBMP-2 bei heterotoper Implantation im
Tiermodell nach(3). Gerhart et al. konnten 1993 gute Ergebnisse bei der Versorgung
von Segmentdefekte im Femur bei Schafen mit rhBMP-2 in Kombination mit
demineralisierter Knochenmatrix unter zusätzlicher Fixation vorstellen(25). Kenley et
al. testeten 1994 3 Trägern für rhBMP-2 im Vergleich zu ICBM (insoluble collagenous
bone matrix) in Schädeldefekten kritischer Größe bei Ratten. Sie kombinieren
rhBMP-2 jeweils mit PLGA (Poly D,L-lactide-co-glycolide) und entweder autologem
Blut, Hydroxypropylmethylcellulose oder Sodiumalgnate. Kenley konstatierte, dass
sämtliche untersuchten Präparationen geeignete Träger für BMP seien(46). Fujimura
et al. implantierten 1995 ein zusammengesetztes Implantat aus Atelopeptid Typ I
Kollagen und rhBMP-2 in die Wadenmuskulatur von Ratten. Sie kamen zu dem
Schluss, dass Atelopeptid Typ I Kollagen trotz leichter Immunreaktionen einen
geeigneten Träger für BMP darstelle(21). Ein ähnliches Tiermodell wählten im selben
Jahr auch Kusumoto et al.(55). Ebenfalls 1995 füllten Linde et al. Mandibulardefekte
kritischer Größe bei Ratten mit einem Composite bestehend aus rhBMP-2 und
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copolymeric glycolide/lactide als Trägermaterial mit e-PTFE (expanded
polytetrafluoroethylene membrane). Linde et al. kamen zu dem Ergebnis, dass
rhBMP-2 über ein starkes osteoinduktives Potential verfüge und damit anderen BMP-
Präparationen überlegen sei. Bereits nach 12 Tagen sei es bei der Verwendung des
rhBMP-2 in Kombination mit dem Träger zu einer Überbrückung des Defektes
gekommen. Allerdings bliebe die Knochenneubildung nicht auf den Defekt
beschränkt. Erst bei der Kombination mit der e-PTFE-Membran könne dieses Ziel
erreicht werden. Die Membran verhindere das Einwachsen von Bindegewebszellen,
sei aber durchlässig für Zellen mit osteogenetischem Potential(1, 62). Das Problem
liege darin, dass diese Membran nicht abgebaut werde; sie müsse durch einen
Zweiteingriff entfernt werden. Ideal wäre folglich eine Membran, die die
obengenannten Eigenschaften erfülle, das Knochenwachstum nicht störe und nach
Erfüllung ihres Zweckes abgebaut werde(1). An anderen Membransystemen wie
Vicylmaterialien, Polyorthoester, Kollagen Typ I Membranen wird gegenwärtig
geforscht. Kirker-Head et al. arbeiteten 1995 mit einem Femurdefektmodell beim
Schaf, welches mittels eines Composite aus rhBMP-2 und DKM (demineralisierte
Knochenmatrix) in Kombination mit einer Plattenosteosynthese versorgt wurde. Bei
dieser Studie handelte es sich um eine Langzeitstudie, die das Einwachsverhalten
des zusammengesetzten Transplantates, die Langzeitwirkung und die Stabilität über
ein Jahr dokumentierte. Die Gruppe fasste zusammen, dass rhBMP-2 mit einem
geeigneten Träger als Alternative zur Knochenspende in einer Reihe von
orthopädischen Anwendungen eingesetzt werden könne(48). Die Gruppe um
Aspenberg verwendete 1996 als Träger für rhBMP-2 bovines Kollagen Typ 1. Der
Träger wurde mit unterschiedlichen Konzentrationen an BMP angereichert und
intramuskulär bei Ratten und Affen implantiert. Bei den Nagern konnte
Knochenformation nachgewiesen werden, während der Effekt bei Primaten nicht in
allen Fällen und nicht im gleichen Umfang auftrat(3). Eine Studie von Mori et al. 1999
testete erfolgreich PLGA-Kapseln als Träger für rhBMP-2 bei Defekten im
Kaninchenradius(70). Yudell und Block untersuchten im Jahr 2000 die Heilung von
Knochendefekten im Jochbogen von Hunden unter Verwendung von rhBMP-2 und
einem Kollagenschwamm als Träger(125). Sie kamen aufgrund der
Untersuchungsergebnisse zu dem Schluss, dass dieses Composite die Heilung von
craniofacialen Knochendefekten stimuliere. Sellers et al. erforschten über ein Jahr
inwieweit Defekte im Gelenkknorpel des Sulcus Trochlearis des Femurs von Ratten
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mit einem Kollagenschwamm und einem Kollagenschwamm in Kombination mit
rhBMP-2 dauerhaft überbrückt werden können(98). Sie zeigten, dass die mit BMP
versorgte Defekte den anderen überlegen seien und dass dies auch nach einem Jahr
noch gelte(102). Ma et al. stellte im Jahre 2000 in einer Studie an Sprague-Dawley-
Ratten vor nach der ein vorgefertigtes, vaskuläres, osteomusculäres Autograft in
Kombination mit einem Composite aus einer Korallenpräparation mit Typ-I-Kollagen
und rhBMP-2 eine geeignete Methode sei, um osteoinduktive Faktoren mit dem Ziel
der Knochenrekonstruktion zur Verfügung zu stellen.(64) Ebenfalls im Jahre 2000
richteten Okubo et al das Augenmerk auf die osteoinduktive Aktivität von rhBMP-2 in
Geweben, die keine osteogenetischen Zellen oder Gewebe enthalten (intramuskular,
intermuskular, subkutan und im Fettgewebe) im Rattentiermodell unter Verwendung
von Atelopeptide-Typ-I-Kollagen(79). Das Ausmaß neuer Knochenformation sei
demnach am größten intramuskulär und am geringsten im Fettgewebe. Das
unterschiedliche Ausmaß in Abhängigkeit von den Lokalisationen wurde mit dem
variierenden Blutversorgung erklärt(79). Ripamonti et al betrachteten inwieweit die
Einzelgabe und die Kombination von human osteogenic protein-1 und hBMP-2 in
kollagener Knochenmatrix als Trägersubstanz geeignet ist, Mandibulardefekten bei
Pavianen zu regenerieren. Die Studie stützte sich auf das Wissen, dass hOP-1 und
hBMP-2 einzeln endochondrale Knochenformation induzieren und reparative
Dentinogenese in post-natalen Tiermodellen initiieren können. hOP-1 induzierte die
Zementogenese im Tiermodell, so dass vermutet werden kann, dass hOP-1 eine
spezifische Funktion während der Reparatur und Regeneration von periodontalen
Geweben übernimmt. Die Gruppe konnte zeigen, dass in den Defekten mit hOP-1
die Zementogenese gefördert werde, während die mit hBMP-2 versorgten mehr
mineralisierten Knochen und Osteoid aufwiesen, die Kombination war den
Einzelgaben nicht überlegen(88). Im Jahre 2001 prüften Talwar et al. den Effekt von
schnell und langsam abbaubaren Gelatineträgern auf die durch BMP-2 induzierte
peridontale Heilung bei Ratten(108). Das schnell resorbierbare Gelatinesystem setze
demnach mehr als die doppelte Menge BMP-2 frei als die langsam resorbierbare.
Lee et al demonstrierten 2001, dass Muskelzellen, die genetisch so verändert
wurden, dass sie BMP-2 expremieren, zu Osteoblasten differenzieren und zur
Heilung von Schädeldefekten kritischer Größe bei Mäusen führen. Diese Zellen
fungieren folglich nicht nur als Träger für BMP, sondern sie seien durch die
Differenzierung zu Osteoblasten in die neue Knochenformation mit einbezogen(59).
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2001 erprobten Hunt et al. die Knochenregeneration in Mandibulardefekten bei
Hunden, die mit rhBMP-2 in einem Hyaluronschwamm versorgt wurden im Vergleich
zu den Kontrollgruppen rhBMP-2 /ACS und Hyaluronschwamm. Sie fassten
zusammen, dass der Hyaluronschwamm die Knocheninduktion durch rhBMP-2
unterstütze, allein appliziert jedoch kein osteokonduktives Potential zeige und dass
er innerhalb von 12 Wochen resorbiert werde. Er scheine daher einen geeigneter
Träger für rhBMP-2 darzustellen(33). Matsumoto et al führten 2001 eine Studie unter
der Fragestellung durch, welchen Effekt das Altern von Ratten auf die subperiostale
Knochenformation, induziert durch rhBMP-2 in Kombination mit einer fibrösen
Kollagenmembran, hat. Matsumoto et al. stellten fest, dass zwar Tiere jeden Alters
auf BMP ansprechen, jedoch nehme das Volumen des neu gebildeten Knochens mit
zunehmendem Alter der Tiere ab(57). Patel et al. betrachteten im Jahre 2001 die
Freisetzung von rhBMP-2 aus drei unterschiedlichen bei Raumtemperatur
aushärtenden Methacrylatsystemen(82). Sie zeigten, dass alle Systeme die
Freisetzung ermöglichen und dass die Freisetzung in zwei Phasen ablaufe; einem
anfänglichen Freisetzungsstoß gefolgt von einem zweiten durch Diffusion bedingten
Prozess(82). Minamide et al. prüften im Jahr 2001 zwei Trägermaterialien für rhBMP-2
mit dem Ziel einer posterolateralen Lumbalwirbelfusion bei Kaninchen(68). Sie
benutzten sog. True Bone Ceramics beschichtet mit Kollagen Typ-I in Kombination
mit rhBMP-2 bzw. Kollagen Typ-I kombiniert mit rhBMP-2. Das Composite mit der
Keramik resultiere in einer schnelleren und stabileren Fusion(68). Im gleichen Jahr
erprobten Bouxsein et al. den Effekt von rhBMP-2 in Kombination mit einem
Kollagenschwamm bei Ulnarosteotomien im Kaninchentiermodell(9). Es konnte unter
Verwendung von rhBMP-2 eine um 33% beschleunigte Heilung der Knochendefekte
im Vergleich zur Kontrollgruppe erzielt werden(9). Darüber hinaus kam es unter dem
Einfluss des rhBMP-2 zu einer schnelleren Resorption des Kollagenschwamms.
Luppen et al arbeiteten 2002 mit einer Studie, in der geprüft wurde, welchen Effekt
eine dauerhafte Prednisolon-Therapie auf die Heilung von Ulnardefekten bei Ratten
hat und inwieweit rhBMP-2 in einem Kollagenschwamm als Träger die Heilung bei
diesen vorbehandelten Ratten beeinflusst. Sie kamen zu dem Ergebnis, dass die
Kortisonbehandlung die Knochenheilung dramatisch einschränke, der Einsatz des
rhBMP-2 jedoch die Heilung verstärke. Zusammenfassend konnte gezeigt werden,
dass die einmalige Gabe des rhBMP-2 die Inhibition der Knochenheilung ausgelöst
durch Prednisolon ausglich(62).
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Unter Zugrundelegung der gewonnen Erkenntnisse im Rahmen zahlreicher in-vitro
und in-vivo Untersuchungen im Tiermodel erfolgten auch erste klinische
Anwendungen des BMP.
Über die erste klinische Anwendung von humanem BMP berichteten Urist und
Kollegen 1986. Ihnen gelang bei einer 29 Jahre alten Frau durch den Einsatz des
hBMP die Ausheilung eines Enchondroms an der Mittelphalanx. Johnson, Urist und
Finerman veröffentlichten 1988 eine Studie, im Rahmen derer es gelang,
Tibiadefekte mit einem Composite aus hBMP und autologer Spongiosa unter Fixation
erfolgreich zu therapieren. Noch im gleichen Jahr berichtete die Gruppe von der
Behandlung femoraler Pseudoarthrosen mit hBMP und autologer/ heterologer
Spongiosa. Wurde BMP nur mit zusätzlicher mechanischer Stabilisierung appliziert,
so blieb eine deutliche Kallusformation aus. Bei Kombination mit Knochenmaterial
konnte hingegen das Ziel der Heilung der Pseudoarthrosen nachgewiesen werden.
Schlussfolgerung dieser Studie war folglich, dass BMP allein für die Therapie
ungeeignet scheint(37). Johnson et al. behandelten 1992 25 Patienten mit Frakturen
und komplizierten Knochendefekten der Extremitäten (12 Femur, 7 Tibia, 6
Humerus), die auf zahlreiche vorausgehende Therapien nicht ansprachen. Die
Gruppe um Johnson setzte erfolgreich ein Composite bestehend aus hBMP/ AAA
(autolyzed, antigen-free, allogenic)-Knochen/ NCP (noncollagenous proteins) ein. Die
Behandlungsergebnisse wurden wie folgt bewertet: 14 Patienten sehr gut, 5 gut, 5
mittel, 1 Therapieversager aufgrund einer Infektion. Johnson et al. konstatierten
daher, dass das zusammengesetzte Transplantat aus hBMP und AAA-Knochen
geeignet sei, komplizierte Defekte der langen Knochen zu verschließen. Der große
Vorteil dieses Composites sei die Möglichkeit große Defekte durch das Allograft zu
überbrücken und zusätzlich zu der strukturellen Stabilität die Entfaltung der
knocheninduzierende Wirkung des hBMP zu liefern(40). Im Jahre 1998 setzten
Johnson et al. ebenfalls ein Composite aus hBMP/NCP/AAA ein, um femorale
Pseudoarthrosen bei 25 Patienten zur Heilung zu bringen. Bei heterotoper
Implantation von verschiedenen BMP-Präparationen in Kombination konnte ein
additiver Effekt auf die Knochenbildung beobachtet werden(41). Auf Grund dieser
Überlegung wählten Johnson et al. eine Kombination aus hBMP-2 und -7 aus, die in
sämtlichen mit dieser Präparation therapierten Fällen zum Erfolg führte(41). Cochran
et al. beurteilten im Jahr 2000 im Rahmen einer Langzeitstudie über 3 Jahre 12
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Patienten mit Defekten des Alveolarknochens, die mit rhBMP-2 in einem
Kollagenschwamm versorgt wurden und später dentale Implantate erhielten
insbesondere im Hinblick auf die Verlässlichkeit der eingesetzten Implantate(12). Sie
schlossen, dass dentale Implantate sicher in Knochenareale, welche zuvor mit einem
Composite aus rhBMP-2 und einem Kollagenschwamm versorgt wurden, eingebracht
werden können(12). Ebenfalls 2000 führten Johnson und Urist eine klinische Studie an
30 komplizierten Femurknochendefekten mit einem zusammengesetzten Implantat
aus humanem bone morphogenetic protein und kortikalem Knochen durch(42). Der
kortikale Knochen erweise sich demnach als strukturelles Implantat und als
geeigneter Träger für hBMP, das Composite sei in der Lage neue Knochenformation
und bone remodeling zu induzieren(42).
Weitere Studien von Uludag et al. hoben hervor, dass in Abhängigkeit vom
isoelektrischen Punkt des Proteins das rhBMP-2 länger am Wirkort verbleibe und
damit zu einer höheren Osteoinduktionsaktivität führe. Diesen Effekt erklärte die
Gruppe um Uludag mit einer gesteigerten Löslichkeit der Proteine mit niedrigerem
isoelektrischen Punkt und damit einem schnelleren Wegdiffusion vom Wirkort(113).
Neben diesen zahlreichen Trägersubstanzen für humanes und bovines BMP sowohl
im Tierversuch als auch in klinischen Anwendungen erwiesen sich vor allem
Calciumphosphatkeramiken, die in modifizierter Form auch in dieser Versuchsreihe
zum Einsatz kamen, als überaus geeignete Träger für BMP(3, 45, 53, 68, 77, 112, 116). Durch
die Kombination des BMP mit Calciumphosphatkeramiken lässt sich eine
Verstärkung der BMP-Wirkung erzielen(93, 116). Nach Vorversuchen mit einem
Composite bestehend aus Calciumphosphat und BMP in Diffusionskammern, setzten
Urist et al. 1987 dieses zusammengesetzte Implantat bei der Versorgung von
Schädeldefekten bei adulten Hunden, welche ohne Behandlung nicht zu schließen
gewesen wären, ein(116). In dieser Studie konnten große Erfolge verzeichnet werden,
sie belegte die Steigerung des osteoinduktiven Effekts von BMP, wenn die
Implantation in Composites aus BMP und beta-Tricalciumphosphatkeramiken
erfolgte. Jedoch stellte sich heraus, dass das Calciumphosphat nicht vollständig
resorbiert wurde(116). Koempel et al. implantierten 1998 Hydroxyapatit und rhBMP-2
in subperiostale Taschen in Kaninchenschädel. Bei 17 Tieren wurden jeweils drei
Lokalisationen gewählt, so dass sich die Option bot insgesamt 51 Implantate
auszuwerten. Die Gruppe kam zu dem Ergebnis, dass Hydroxyapatit sich
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biokompatibel und osteokonduktiv verhalte und sich im Rahmen der Versuchsreihe
als Träger für rhBMP-2 eigne(53). Uludag et al. betrachteten im Jahre 1999 die
Pharmakokinetik des implantierten rhBMP-2 mit unterschiedlichen Trägersubstanzen.
Zu diesem Zweck wurde das rhBMP-2 radioaktiv markiert und zusammen mit dem
jeweiligen Träger subkutan bei Ratten implantiert. Als Träger kamen unter anderem
TCP und Spongiosa zum Einsatz. Die Freisetzungskinetik des rhBMP-2 hänge
demnach von der Oberfläche und der Bindungsaffinität des Trägers ab. Es komme
zu einer starken Freisetzung des BMP-2 in den ersten 48 Stunden, gefolgt von einer
deutlich geringeren Freisetzungsrate in den folgenden Stunden. Die höchste
Freisetzungsrate finde sich bei Kollagen; die Freisetzungsrate für TCP liege bei ca.
30%(112). Im Jahre 1999 prüften Ohura et al. eine weitere Calciumphosphatkeramik
auf ihre Tauglichkeit als Träger für rhBMP-2. Sie füllten 5 mm Segmentdefekte in
Rattenfemora mit b-TCP-MCPM (monocalcium phosphate monohydrate) und rhBMP-
2. Abschließend stellten sie fest, dass das Composite zu einer raschen Heilung
großer Knochendefekte führe. Die Freisetzungskinetik des b-TCP-MCPM beurteilten
sie als sehr förderlich für die Frakturheilung(77). Suh et al. arbeiteten 2002 mit
Kaninchen und Rhesusaffen mit dem Ziel einer
Lendenwirbelkörperverschmelzung(105). Im Rahmen dieser Studie wurde untersucht,
inwieweit ein Composite bestehend aus Keramikgranula (5% Hydroxyapatit/ 95%
Tricalciumphosphat) in Kombination mit einem Kollagenschwamm als Trägermaterial
für rhBMP-2 geeignet ist. Es wurde höhere Stabilität als mit der Kontrollgruppe
Autograft erzielt. Es wurde daher konstatiert, dass hiermit ein geeigneter Träger für
diese Indikation in beiden Tiermodellen vorliege(105). Im gleichen Jahr erfolgte unter
Leitung von Okubo eine Studie an Mandibulardefekten bei Kaninchen unter
Verwendung unterschiedlicher Dosen von rhBMP-2 in einem Composite aus
Atelopeptide-Typ-I-Kollagen und Hydroxyapatit(78). Demnach ließe sich eine
Dosisabhängigkeit der Osteogenese demonstrieren(78) und rhBMP-2 sei aufgrund
seiner osteoinduktiven Eigenschaften geeignet für die Rekonstruktion großer
Knochendefekte. Barboza et al. versorgten im Jahr 2000 Alveolardefekte im
Hundemodell mit zwei unterschiedlichen Composites: rhBMP-2/Kollagenschwamm
im Vergleich zu rhBMP-2/ Kollagenschwamm/ Hydroxyapatit(5). Die Gruppe schließt,
dass der Zusatz von Hydroxyapatit als Platzhalter sehr wichtig für die
Knocheninduktion durch rhBMP-2 insbesondere in Geweben mit starken
kompressiven Belastungen sei(5).
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1.3 Knochenersatzstoffe
1.3.1 Begriffsdefinitionen
Osteoinduktion impliziert die Einleitung und Stimulation von Knochenwachstum in
einen Gewebebezirk, der kein Knochengewebe enthält. Durch Implantation einer
osteoinduktiven Substanz wird eine Knochenbildung in einem nicht-knöchernen
heterotopen Gewebe hervorgerufen. Dieser Vorgang läuft nach einer vorgegebenen
Sequenz ab, in deren Verlauf es zu einer Umwandlung undifferenzierter
mesenchymaler Vorläuferzellen in Osteoprogenitorzellen kommt(8). Am Ende dieses
Prozesses steht die de novo Knochenbildung. Der Vorgang wird gesteuert durch
Wachstumsfaktoren(25). Die einzige bekannte Gruppe in diesem Zusammenhang sind
die bone morphogenetic proteins, kurz BMP.
Osteokonduktion wird mit „Leitschieneneffekt“ gleichgesetzt und stellt eine
Erleichterung des Einwachsens von Kapillaren, perivaskulärem Gewebe und
Osteoprogenitorzellen in einen Defektraum dar(8). Diese Knochenneubildung läuft an
der Oberfläche körpereigenen Materials ab oder wird durch ein Knochenersatzmittel
vermittelt(90). Die Kapillaren, das perivaskuläre Gewebe und die
Osteoprogenitorzellen sprossen aus dem Implantatlager des Empfängerorganismus
in die dreidimensionale Struktur des Implantats. Das Implantat selbst stellt dabei
lediglich günstige Voraussetzungen für das Einwandern und Absetzen dieser Zellen
bereit, ohne jedoch selbst osteoinduktiv wirksam zu sein. Wird das Transplantat
dabei abgebaut und durch körpereigenen Knochen ersetzt, spricht man von
Substitution.
Unter Osteostimulation ist die stimulierte Osteogenese durch die Aktivierung von
Osteoblasten im Knochenlager, das Maß des Remodelings überschreitende,
knöcherne Regeneration im Sinne der Osteogenese zu verstehen. Dieser Prozeß
spielt sich immer im Kontakt zum Knochendefekt, im knöchernen Lager oder dessen
ursprünglicher Begrenzung ab(90). Diese Anregung des Knochenstoffwechsels erfolgt
über die Aktivierung von bereits differenzierten Knochenzellen(72).
Als orthotope Implantation wird das intraossäre Einbringen von Materialien, z.B. in
Frakturen, bezeichnet. Bei der orthotopen Implantation treten unspezifische
stimulatorische Faktoren des umgebenden Empfängerknochens auf, daher stellt sich
die Unterscheidung zwischen osteoinduktiven und osteokonduktiven Mechanismen
als äußerst schwierig bzw. unmöglich dar.
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Bei der heterotopen (=ektopen) Implantation wird eine Substanz extraossär
eingesetzt, z.B. intramuskulär oder subkutan. Die de novo Knochenbildung kann
folglich nicht durch osteokonduktive und unspezifische Faktoren ausgelöst werden,
sondern ausschließlich über osteoinduktive Mechanismen. Der klassische Ablauf der
heterotopen Knochenbildung beginnt nach der Implantation eines osteoinduktiv
wirksamen Matrixextraktes mit der Chemotaxis mesenchymaler Zellen. Durch
Differenzierungsvorgänge entstehen Chondroblasten, die eine knorpelige, später
kalzifizierende Matrix produzieren. Mit beginnender Vaskularisierung treten
Osteoblasten auf und das Knochengewebe wird über den Mechanismus der
enchondralen Ossifikation und über Remodellingvorgänge in Geflechtknochen
umgewandelt. Nach ca. 21 Tagen entsteht lamelläres Knochengewebe und
Knochenmark.
Soll ein knöcherner Defekt unabhängig von seiner Entstehung und Ausdehnung
körpereigen repariert werden, ist eine Osteogenese notwendig. Diese wird zunächst
von körpereigenen humoralen und zellulären Mechanismen in Gang gesetzt und
unterhalten. Unter Osteogenese lassen sich damit die Begriffe Ossifikation,
Knochenbildung, Knochenentwicklung sowie Knochenwachstum zusammenfassen.
Unter Biodegradation wird der im Körpermilieu stattfindende Abbau von Implantaten
oder sonstigen als Gewebssubstitution eingebrachten Materialien verstanden. Dieser
Abbau kann biochemisch, physikalisch, humoral oder zellulär in Gang gesetzt und
unterhalten werden; alle Abbauwege sind kombinierbar.
1.3.2 Verwendung von Knochentransplantaten in der Orthopädie
Unter Transplantation wird die Übertragung von Gewebe oder deren Präparationen
verstanden, ohne daß notwendigerweise eine Vitalität der Gewebestrukturen
gefordert ist. Hierbei werden Knochenersatzmaterialien eingesetzt, um die Menge
und Qualität des neugebildeten Knochens und die für die Neubildung benötigte Zeit
positiv zu beeinflussen und damit die Knochendefektheilung zu begünstigen(52). Zu
den Indikationen für Knochenersatzstoffe zählen beispielsweise Frakturen, Zysten,
Arthrodesen, Fusionen der Wirbelsäule sowie Endoprothesen-Wechsel(68, 72).
Das Bestreben, Knochenersatzstoffe zu gewinnen und einzusetzen, geht bis in das
17. Jahrhundert zurück(90). Frühe Materialien, die als Knochen- und auch Zahnersatz
verwendet wurden, sind beispielsweise Elfenbein, Walroßzähne, Gips und sogar
Holz(24, 59, 124). Es wurden zahlreiche Methoden zur Rekonstruktion von
In-vivo Testung eines neuartigen BMP-2/TCP-Composite
1. Einleitung 34
Knochendefekten entwickelt, verwendet werden biologische Transplantate sowie
synthetische Knochenersatzmittel. Das Bestreben, sich die Vorteile verschiedener
Knochenersatzmaterialien zu Nutze zu machen, ohne jedoch ihre Nachteile in Kauf
nehmen zu müssen, führte zu den sogenannten Composites, den
zusammengesetzten Implantaten. Sowohl an das Verfahren, als auch an die
verwendeten Ersatzstoffe werden hohe Anforderungen gestellt. Die Ersatzstoffe
sollten zuverlässig und für den Fall, daß sie nicht resorbiert und durch Knochen
ersetzt werden, über einen langen Zeitraum haltbar und belastungsstabil sein(72, 90,
109). Die Biomechanik sollte der des Knochens ähneln. Da das Knochenersatzmaterial
letztendlich durch körpereigenes Gewebe ersetzt werden soll, sollte es resorbierbar
sein(72). Von einem idealen Implantatmaterial wird erwartet, daß es gegenüber dem
Gewebe keine Abwehr- oder Abstoßungsreaktionen bewirkt, es sollte biokompatibel
sein(1, 72, 90, 109) und keine toxische oder kanzerogene Wirkungen haben(1, 72).
Außerdem sollte das Verfahren einfach anzuwenden sein(1, 72, 90, 109).
Knochenersatzmaterialien sollten neben einer osteokonduktiven Matrix auch über
osteoinduktive und osteostimulative Faktoren verfügen(72) und bioaktiv sein(72, 100).
Die wichtigste Voraussetzung, um die knöcherne Integration eines
Knochenersatzstoffes zu ermöglichen, ist die stabile Implantation in ein vitales, gut
durchblutetes Knochenlager mit funktionellem Reiz(51). Darüber hinaus muß das
Knochenlager -bei nicht antibiotikageschützten Implantationen- infektfrei sein(110).
1.3.3 autologe Knochentransplantate
Autologe Knochentransplantate, die einen Großteil der Anforderungen an einen
idealen Knochenersatzstoff erfüllen und bisher durch keinen synthetischen
Knochenersatzstoff qualitativ erreicht worden sind, stellen den Goldstandard dar(20,
90). Bei den autologen Knochentransplantaten handelt es sich entweder um
spongiöse Transplantate, nichtvaskularisierte oder vaskularisierte Kortikalis(23). Jedes
dieser Transplantate verfügt über eine unterschiedliche Qualität hinsichtlich
Osteokonduktion, Osteoinduktion und Zurverfügungstellung von
Osteoprogenitorzellen(23). Autologer kortikaler Knochen verfügt in geringerem
Ausmaße als spongiöse Transplantate über diese Elemente. Dafür bietet er aufgrund
seiner Struktur eine Festigkeit, die insbesondere bei größeren Defekten gefordert
wird, darüber hinaus ist er leichter zu gewinnen(57). Die vaskularisierten kortikalen
Transplantate unterliegen kaum der Zellnekrose und bleiben lebensfähig(23).
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Vaskularisierte Implantate sollen den nichtvaskularisierten deutlich überlegen sein,
wenn der zu überbrückende Defekt mehr als 12 cm mißt(23, 63). Die Streßfrakturrate
für diese Distanz erreiche bei nichtvaskularisierten kortikalen Knochenimplantaten 50
%, während die Frakturrate für vaskularisierte weniger als 25 % betrage. Die
vaskularisierten Implantate verfügen außerdem über die größere Fähigkeit
Streßfrakturen zu heilen(23).
Die Revaskularisierung von nichtvaskularisierten Transplantaten ist in Ausmaß und
Geschwindigkeit abhängig von der Transplantatstruktur, der mechanischen Stabilität
und der Angioarchitektonik(90). Spongiöse Transplantate weisen eine lakunenreiche,
maschenartige Struktur auf. Diese ermöglicht einerseits das Einwachsen von
Kapillaren und darüber hinaus -über die großen Oberflächen- ein ausgedehntes
Knochenwachstum. Entsprechend beträgt die Revaskularisierung der Spongiosa im
Verhältnis zur Kortikalis 10:1. Hinzu kommt der deutlich langsamer ablaufende
Havers´sche Umbau der Kortikalis im Verhältnis zur Spongiosa von 1:3. Nur unter
dem Schutz der stabilen Osteosynthese ist, wie für die Knochenbruchheilung
prinzipiell festgestellt, eine Vaskularisierung des Transplantates und Vorsprossen der
Gefäßkapillaren zu erwarten(90).
Bei der Verwendung autologer Spongiosaplastik liegt ein bioaktiver Knochenersatz
vor, der durch eingebrachte Osteoprogenitorzellen, Osteoblasten und in der
Knochenmatrix gespeicherte Wachstumsfaktoren die Knochenheilung aktiv
stimuliert(1). Sie verhält sich sowohl osteokonduktiv, als auch osteoinduktiv und
osteostimulativ. Als weiterer Vorteil des Goldstandardes Spongiosaplastik gilt ihre
Histokompatibilität, eine Übertragung von Infektionen, wie sie bei Fremdimplantaten
zu befürchten ist, fällt bei diesem Verfahren weg.
Autologe Spongiosa stellt zwar immer noch den goldenen Standard dar, jedoch sind
mit dem Eingriff zur Gewinnung des Materials auch Nachteile verbunden(57, 75, 111). Da
sich nur in seltenen Fällen Material zur autologen Knochentransplantation direkt vor
Ort findet, bedarf es in der Regel eines Zweiteingriffes(52), verbunden mit einer
Verlängerung der Narkosezeiten, Erhöhung intraoperativer Blutverluste,
Infektionsgefahr und erhöhter Schmerzbelastung(8, 46, 54, 57, 72, 72, 109, 125). Bei der
Transplantation können bakterielle Anflugkeime den Knochen kontaminieren(26). Am
Entnahmeort kann es zur Ausbildung eines Hämatoms kommen, darüber hinaus
muß das Risiko einer lokale Nervenschädigung bedacht werden(8, 54, 57, 73, 93, 125). Die
Häufigkeit größerer Komplikationen, wie tiefe Infektionen, große Hämatome,
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Notwendigkeit eines erneuten operativen Eingriffs, Schmerzzustände länger als
sechs Monate, sensorische Ausfälle im Zusammenhang mit der Entnahme autologen
Knochens wird in der Literatur mit bis zu 8,6 %, kleinerer Komplikationen, wie
oberflächliche Infektionen, Wundheilungsstörungen, reversible sensorische Ausfälle,
vorübergehende postoperative Schmerzen mit bis zu 20,6 % angegeben. Am
Explantationsort kann eine mechanische Schwächung entstehen, die im Extremfall
zu einer Fraktur an der Knochenentnahmestelle führt(54). Das autologe Transplantat
bietet viele Vorteile, jedoch muß bedacht werden, daß nur in begrenztem Maße
Knochenmaterial zur Verfügung steht(8, 84, 111), es besteht die Gefahr, daß individuell
für die geplante Operation autogener Knochen nicht in ausreichenden Mengen
explantiert werden kann(93). Weder die Dauer bis der Entnahmeort mit autogenem
Knochen wieder aufgefüllt ist, noch ob dieser Prozeß überhaupt eintritt, ist exakt
voraussagbar. Schließlich muß mit Therapieversagern gerechnet werden, d.h., daß
das Transplantat teilweise oder sogar als Ganzes nicht anwächst(109). Selbst wenn
das Transplantat vollständig integriert wird und keinerlei Komplikationen auftreten,
bedeutet dies nicht zwingend die Wiederherstellung der mechanischen
Eigenschaften des behandelten Knochens(93). Nicht zu unterschätzen ist daneben
der kosmetische Aspekt. Da es in Abhängig vom Entnahmeort und der erforderlichen
Menge zu Konturdeformitäten kommen kann(54) und darüber hinaus Narben fern dem
eigentlichen Knochendefekt entstehen. Ein immer wichtiger werdender Aspekt sollte
ebenfalls bedacht werden: Sowohl Explantation als auch Transplantation verhalten
sich keineswegs kostenneutral.
Ältere Patienten, Kinder und Patienten mit multiplen Traumata sollten mit anderen
Verfahren versorgt werden. Auch bei metabolischen und generalisierten
Knochenerkrankungen (z.B. Osteoporose), kann ein qualitativ zufriedenstellender
Knochen nicht entnommen werden.
Die autologen Knochentransplantate gelten bis heute als Goldstandard zur Auffüllung
von Knochendefekten wie Zysten, Tumoren oder auch kongenitalen Fehlbildungen.
Sie haben sich bewährt in der Komplikationsbewältigung der
Knochenbruchbehandlung, insbesondere der verzögerten Knochenbruchheilung. Die
Nachteile des Verfahrens sowie die Einschränkung durch die Komplikationen
limitieren den Einsatz von Autografts und treiben die Entwicklung und Erforschung
von Alternativmaterialien voran.
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1.3.4 homologe Implantate
Fremdimplantate genetisch differenter Individuen, die jedoch derselben Spezies
angehören, werden als homologe/ allogene Transplantate bezeichnet. In der
Bundesrepublik Deutschland muß mit einem jährlichen Bedarf von mindestens 20
000 Transplantaten gerechnet werden(50), welche in der chirurgischen Behandlung
bei einem weiten Spektrum muskuloskelettaler Fehlfunktionen Verwendung
finden(23). Bei der Transplantation allogenen Knochens wird körperfremdes Material
implantiert, dieses aktiviert sowohl die humorale als auch die zellgebundene
Abwehr(1, 8, 90). Eine Immunreaktion kann jedoch durch Konservierung reduziert
werden(57). Standard deutscher Knochenbanken ist das Auskochen und Tiefgefrieren.
Dennoch ist auch unter diesen Maßnahmen ein vollkommene „Desantigenisierung“
nicht möglich(90). Aufgrund nachträglichen Spenderausschlußes und bakterieller
Kontamination muß eine Ausfallquote von 25 % bis 40 % einkalkuliert werden und
treibt die Kosten der Präparategewinnung in die Höhe(90). Auch sollte der Aufwand,
der mit der anspruchsvollen Organisation einer Knochenbank verbunden ist, nicht
außer Acht gelassen werden.
Einer der schwerwiegendsten Nachteile der allogenen Transplantate ist die Gefahr
der Übertragung von Infektionen(1, 8, 111). Eine deutliche Keimzahlreduktion gelingt nur
durch drastische chemische oder physikalische Verfahren, die zu einer Zerstörung
von Zellen und Matrixgewebe führen. Der Erhalt der biologischen Wertigkeit und eine
sichere Sterilisation allogener Knochentransplantate stellen folglich nur schwer zu
vereinbarende Forderungen dar(26, 28, 50, 85). Fremdimplantate werden nicht nur
gefroren oder gefriergetrocknet angeboten, sondern auch als frische Implantate. In
diesem Fall ist keine Konservierung erforderlich. Da die Konservierung auch der
Reduzierung einer zu erwartenden Immunreaktion dient, rufen frische
Fremdimplantaten dementsprechend starke Immunreaktion hervor. Des weiteren läßt
die Schnelligkeit mit der das Implantat übertragen werden muß, wenig Zeit für die
Testungen bezüglich gegebenenfalls vorliegender Erkrankungen, oder für die
Sterilisierung. Die Gefahr der Übertragung von Infektionserkrankungen führt dazu,
daß zunehmend thermodesinfizierter allogener Knochen bzw. sterilisierter allogener
Knochen, trotz bekannter geringerer biologischer Aktivität und der schlechten
mechanischen Eigenschaften, in den Kliniken aus Mangel an Alternativen implantiert
wird(93).
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Neben der Gefahr von Infektionen, muß beim Einsatz von Fremdimplantaten im
Vergleich zum Goldstandard autologe Spongiosa mit einer verlängerten
Inkorporationszeit gerechnet werden(111). Da es den Fremdimplantaten an
osteoinduktivem Potential und Osteoprogenitorzellen mangelt, werden sie eher als
„Füllmaterial“ oder „Strecker“ von Implantaten eingesetzt. Lediglich bei Individuen mit
hohem Knochenregenerationspotential -wie z.B. bei Kindern- werden sie allein
verwendet. In einigen Zentren werden Fremdimplantate mit autologen Implantaten
gemischt, um die Osteoinduktion zu steigern und/oder gemischt mit autologem
Knochenmark, um Osteoprogenitorzellen einzubringen(23). Komplikationen die sich
aus der Verwendung von Fremdimplantaten ergeben, sind neben Infektionen (10-15
% der Fälle) Pseudarthrosen (10 % der Fälle) und Frakturen (5-15 % der Fälle)(23, 52).
Die Methode der Übertragung von Fremdimplantaten ist zwar wirksam, jedoch mit
zahlreichen Problemen verbunden; in dieser Tatsache gründet die Suche nach
neuen Methoden.
1.3.5 In situ aushärtende Calciumphosphatknochenzemente, Keramiken und
Knochenmark
Von Calciumphosphatknochenzementen spricht man, wenn das verwendete Material
aus ein oder zwei Pulverkomponenten und einer wässrigen Lösung besteht(101). Das
Pulver ergibt zusammen mit der Flüssigkeit eine Paste, die bei Raumtemperatur oder
Körpertemperatur aushärtet(76). Diese Eigenschaft bietet einen Vorteil gegenüber den
Keramiken, die Zemente lassen sich intraoperativ formen und dem Knochendefekt
optimal anpassen(47, 76, 84). Formbare, in situ einzubringende Knochenzemente
wurden in den 80iger Jahren eingeführt und in der Folge in zahlreichen
unterschiedlichen Varianten vorgestellt(49). Unter physiologischen Bedingungen
härten diese Zemente innerhalb von Minuten aus, jedoch ist die Resorption des
eingebrachten Materials teilweise unbefriedigend, es kommt zum Einwachsen von
Bindegewebe und instabilen Verhältnissen(49).
Calciumphosphatkeramiken erfüllen wesentliche Forderungen, die an ein ideales
Knochenersatzmaterial gestellt werden und finden daher zunehmend Verwendung
zur Rekonstruktion knöcherner Defekte in der Unfallchirurgie, Orthopädie sowie der
Mund-, Kiefer- und Gesichtschirurgie(5, 11, 29, 66). Das Einwachsverhalten des
Knochengewebes in das Implantat ist neben dessen Makroporosität von der
Fenestration der Poren und der Form der Keramik abhängig(29). Eine grobporige und
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mikroporös-interkonnektierende Hohlraumstruktur ermöglicht einsprossendem
Regenerationsgewebe die vaskuläre Erschließung, die wiederum Voraussetzung für
das Einwachsen von Knochen ist(90). Der Knochen wächst, ausgehend von der
Makroporenwand der Keramikgranula und füllt das Porenvolumen allmählich aus(90).
Die Pore muß so dimensioniert sein, daß sie den Aufbau eines Osteons mit
zentralem Haver´schen Gefäß gestattet(23, 31, 90). Keramiken sind feste
Sinterwerkstoffe, die aus einem pulverförmigen Ausgangsmaterial hergestellt
werden. Erst die Pressung und Erhitzung, das sog. Sintern, ermöglicht eine Ordnung
der Atome zu Kristallen und Kristalliten und damit zu einer Keramik(90, 107). Sowohl die
Dauer und der Druck, als auch die Temperatur beim Sinterprozesses bestimmen die
Verschmelzung der Kristalle. Zwischen den Berührungsflächen der Kristalle bilden
sich Brücken, sog. Hälse. Zwischen den Hälsen verbleiben Hohlräume als
Mikroporen(90). Während die Mikroporosität von der Sintertechnik abhängt, kann die
Makroporosität zum Beispiel durch Aufschlämmung mit Wasserstoffperoxydlösung
erreicht werden. Die entstehenden Makroporen sind teilweise interkonnektierend(30,
90).
Da die Knochenhartsubstanz zu ca. 70 % aus Hydroxylapatit besteht, liegt es nahe,
durch entsprechende Präparationsverfahren diese zu isolieren und als Implantat
nutzbar zu machen. Zu diesem Zweck wird Kalbsknochen durch vorsichtige
Temperaturführung pyrolisiert. Die Architektur der Spongiosabälkchen bleibt bei
diesem Vorgang erhalten. Es kommt jedoch infolge Volumenverlustes des
Ausgangsknochens zu einer erheblichen Schrumpfung von ca. 60 % und damit zu
einer Verdünnung der Knochenbälkchen. Die Ähnlichkeit der erhalten gebliebenen
Spongiosastruktur mit dem vitalen spongiösen Knochen läßt dieses Präparat ideal
erscheinen, um als Leitschiene für einsprossende Gefäße und osteostimulative
Knochenneubildung zu fungieren. Die Makroporen des Spongiosagerüstes werden
ergänzt durch die Mikroporen der ausgeglühten Osteozytenfortsätze; dies führt zu
entsprechend rascher Osteointegration. Aufgrund der filigranen Struktur der
gesinterten Spongiosabälkchen und der großen Maschenweite ist dieses Material
jedoch mechanisch nicht belastbar, es erfüllt lediglich eine Platzhalterfunktion, um
dem Knochenwuchs den Weg freizuhalten. Infolgedessen beschränkt sich die
klinische Anwendung auf die Auffüllung von Knochenhöhlen und
Substanzdefekten(90).
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Ein weiterer Ansatz besteht darin, aus natürlich vorkommenden Korallenskeletten
poröse Hydroxylapatitkeramiken herzustellen, die als Knochenersatzmittel eingesetzt
werden können(90). Trotz unterschiedlicher Herkunft des Rohmaterials ist den
Knochen, wie dem Calciumkarbonat-Exoskellet der Seekoralle oder auch der Alge,
eine grobporige und mikroporös-interkonnektierende Hohlraumstruktur, also eine Art
Gittergerüst, gemeinsam(93). Das Mineralgerüst der Korallen aus Calciumkarbonat
wird durch Ammoniumphosphat unter Wasserzugabe, Hitze und Druck in eine
Hxdroxylapatitkeramik umgewandelt(90). Nach der chemischen Umsetzung bestehen
diese Keramiken aus reinem Hydroxylapatit bzw. aus einer Mischung von
Hydroxylapatit und Whitlockit. Im Gegensatz zu der zufälligen Porenstruktur der
vollständig synthetisch hergestellten Porenmaterialien, ist die Porenstruktur der
Korallen-Calciumposphat-Implantate hochgradig organisiert. Korallen bilden bei
ihrem Wachstum ein symmetrisch ausgerichtetes Exoskelett mit einer definierten,
speziesspezifischen Porosität, welches von parallelen Gängen mit unterschiedlichem
Durchmesser durchzogen wird(90). Der Unterschied zu den synthetischen
Hydroxylapatitkeramiken besteht in ihrer Porengröße und dem Porenvolumen, dem
Ausmaß der Interkonnektion und auch einer etwas besseren Abbaudynamik(111). Eine
Weiterentwicklung stellt die Herstellung von Hxdroxylapatitkeramik aus der
Calciumcarbonatstruktur von Rotalgen dar. Unter bestimmten Temperatur- und
Druckverhältnissen und Hinzufügen von Ammoniumphosphatlösung wird das
Calciumcarbonat der Algen in Hydroxylapatit überführt. Dabei bleibt die natürlich
vorgegebene Struktur des wabenförmigen Skelettes mit interkonnektierenden
Mikroporen erhalten. Besonders die große innere Oberfläche dieser Keramik, die der
des natürlichen Knochens nahe kommt, wird für das günstige Einwachsverhalten von
Knochen im Tierexperiment verantwortlich gemacht. Keramiken aus Algenskeletten
sind beispielsweise für die Kieferkammaugmentation oder auch als knöcherner
Kieferdefektersatz durchaus geeignet und bereits in klinischem Gebrauch(90).
Ebenfalls zu den Keramiken zählen die Biogläser. Hier handelt es sich um amorphe,
anorganische Materialien auf der Basis der sauren Oxide Phosphorpentoxid und
Siliciumdioxid und der basischen Oxide Calciumoxid, Natriumoxid, Kaliumoxid,
Magnesiumoxid, Zinkoxid etc. Die Biogläser liegen in Abhängigkeit von dem
Herstellungsverfahren in Form eines kompakten oder porösen Materials vor. Bei
implantierten Biogläsern kommt es zu einer chemischen Interkonnektion zwischen
den knochengebundenen Calcium- und Phosphationen und denen der eingebrachten
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Keramik(11, 90, 101). Diese Materialgruppe erfüllt jedoch zentrale Forderungen an
Knochenersatzmaterialien, wie die nach vollständiger Resorbierbarkeit und
Integration in den körpereigenen Knochen, nicht. Sie sollten daher ausschließlich als
Stoffe zur Oberflächenbeschichtung von metallischen Implantaten, um deren
Verbindung mit vitalem Knochen grenzschichtlos zu ermöglichen, eingesetzt werden
oder in der Zahnmedizin Verwendung finden(30, 93).
Die Phosphatkeramiken haben eine enge chemische und strukturelle Verwandtschaft
zum natürlichen Knochenmineral, entsprechend gehen diese Implantate einen
direkten Verbund mit dem Knochen ein(11, 90, 127). Osteoblasten lagern sich bei gutem
Knochenimplantatkontakt direkt auf der Keramikoberfläche -ohne Ausbildung einer
bindegewebigen Zwischenschicht- ab(11, 52). Dieses gilt sowohl bei Verwendung von
Keramikpartikeln als auch von keramikbeschichteten Implantaten(90). Auf diese Weise
entsteht eine feste Verbindung zum umgebenden Knochen in Form einer
Verbundosteogenese(24, 29, 63, 90, 117). Mikroskopische Untersuchungen zeigen, daß ein
normaler Remodellingprozeß mit Osteoblasten- und Osteoklastenaktivität innerhalb
der Keramik stattfindet(52). Keramiken verhalten sich osteokonduktiv, da sie auf
Grund ihrer grobporigen und mikroporös-interkonnektierenden Hohlraumstruktur das
Einwachsen von Kapillaren, perivaskulärem Gewebe und Osteoprogenitorzellen in
einen Defektraum erleichtern(1, 24, 51, 81, 84, 90, 110).
Resorbierbarkeit, eine weitere wichtige Forderung an den idealen
Knochenersatzstoff, wird ebenfalls von den Calciumphosphatkeramiken in jedoch
unterschiedlichem Ausmaß erfüllt, sie werden nach und nach durch körpereigene
Gewebestruktur ersetzt. Dies gilt insbesondere für Tricalciumphosphatkeramiken,
welche eine schnelle Degradation in vivo zeigen(90, 95). Hydroxylapatitkeramiken
bleiben jedoch oft über Jahre als Fremdsubstanz im Knochen nachweisbar, große
Hydroxylapatit-Keramiken werden auch nach Jahren nicht resorbiert(90). Die
Phosphatkeramiken weisen eine sehr gute allgemeine Biokompatibilität auf(20, 29, 30, 49,
66, 76, 90), sie lösen keine Antigen-Antikörperreaktion aus(11, 20, 24, 29, 60, 66, 93, 110, 111). Den
Calciumphosphatkeramiken kann weder eine lokal noch systemisch toxische
Wirkung nachgewiesen werden(11, 13, 29, 60, 66, 90, 93), auch kanzerogene sowie
teratogene Eigenschaften sind nicht bekannt(13, 29, 60, 66, 90, 93). Aufgrund des
Herstellungsmechanismus sind die Substanzen keimfrei und eine sterile Anwendung
der Calciumphosphatkeramiken problemlos möglich(11, 29, 90). Durch den
Sinterungsprozeß ist eine genaue Festlegung der Keramikeigenschaften möglich(29,
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30, 66, 90). Dies stellt einen Vorteil gegenüber den autologen und allogenen
Knochentransplantaten dar, die darüber hinaus nicht so leicht verfügbar und lagerbar
sind(29). Den oben genannten Vorteilen stehen ein Reihe von Nachteilen gegenüber.
In Abhängigkeit von der Porengröße sind Calciumphosphatkeramiken ebenso wie
autologer Knochen nur begrenzt mechanisch stabil, eine Zunahme der Porengröße
geht mit einer Abnahme der mechanischen Belastbarkeit einher.(11) Andererseits
ermöglicht die poröse Struktur der Keramiken das Einwachsen von Knochen, damit
steigt im weiteren Verlauf die mechanische Belastbarkeit des Implantates(90). Nach
der Implantation in belastete Regionen sind diese Materialien auf eine zusätzliche
Osteosynthese angewiesen. Als weiterer Nachteil ist zu nennen, daß der
reparierende Knochen in großporige Keramiken so rasch einwachsen kann, daß die
Keramikoberflächen von vitalem Knochengewebe überzogen werden, ehe eine
Resorption des Implantates eintreten kann(93). Calciumphosphatkeramiken besitzen
darüber hinaus keine osteoinduktiven Fähigkeiten, sie sind nicht osteogenetisch
wirksam(11, 29, 52). Die Wirkung der CaP-Keramiken beschränkt sich auf eine passive
Unterstützung der Lagereigenleistung, die knöcherne Integration der Implantate muß
aus dem umgebenden Knochen heraus erfolgen; über diese Möglichkeit verfügt nur
ein vitales Knochenlager(29, 110).
Die zwei bedeutendsten Materialgruppen innerhalb der Calciumphosphatkeramiken
sind Hydroxylapatit (Ca10[PO4]6[OH]2) und Tricalciumphosphat (TCP) (Ca3[PO4]2),
oder eine Kombination aus beiden(14, 18, 93).
Die Gruppe der TCP-Keramiken umfaßt die Varianten des a-TCP und des stabileren
b-TCP. Einmal im Körper eingebracht wird TCP teilweise umgewandelt in
Hydroxylapatit(15). TCP-Keramiken zeigen gegenüber den Hydroxylapatitkeramiken
ein besseres Resorptionsmuster(11, 105). TCP unterliegt einem 10-20 x schnelleren
biologischem Abbau(23, 90). Sobald Calciumphosphatkeramiken in das wäßrige Milieu
des Körpers eingebracht werden, wird eine Lösung der Oberfläche in Gang gesetzt.
Die am Implantat entstandenen Substanzdefekte werden durch Knochenregenerate
aufgefüllt(8, 73, 78). Die höhere Degradation des TCP ermöglicht einen schnelleren
Ersatz der Keramik durch den sich regenerierenden Knochen(29, 89). Da die
Resorption über Monate bzw. Jahre stattfindet, ist ein Nachteil hinsichtlich der
mechanischen Eigenschaften nicht zu befürchten. Es konnte gezeigt werden, daß
TCP, vergleichbar den autologen Implantaten, Defekte, die durch Traumen,
gutartigen Tumoren und Zysten entstanden, auffüllen konnte(23). Die b-TCP-
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Keramiken eigenen sich außerdem als Trägermaterialien für osteoinduktive Faktoren
ähnlich gut wie die inaktive allogene Knochenmatrix(15, 29).
Hydroxylapatit (HA) wurde vor etwa 25 Jahren in die Orthopädie eingeführt.(52)
Hydroxylapatit ist der mineralische Hauptbestandteil des Knochens und
Hydroxylapatitkeramiken stellen das synthetische Analogon dieses natürlichen
Knochenminerals dar(11, 20, 44, 53, 64, 72). Während HA stabiler ist als TCP, ist seine
Resorptionsrate deutlich langsamer, was eine Langzeitpersistenz von HA-Keramiken
zur Folge hat(95, 105). Wenn Knochen in keramische Implantate eingewachsen ist und
er sie durchbaut und die Oberfläche des Implantates mit vitalem Knochengewebe
überzogen hat, sind insbesondere Hydroxylapatitkeramiken in der Folge von einem
weiteren Abbau ausgeschlossen. Die nicht resorbierten Keramikanteile sind in den
Knochen integriert und ihre Oberflächen können bestenfalls noch im Rahmen des
Remodelings freigelegt werden und somit über einen zellulären und/oder
physikochemischen Angriff abbaubar werden. Patka et al. führten eine klinische
Langzeitstudie an Patienten mit Tibiaplateau-Frakturen mit Verlust von
Knochensubstanz durch. Die Defekte seien mit Hydroxylapatitkeramik aufgefüllt und
zusätzlich mit Platten und Schrauben stabilisiert worden. Patka sah die Vorteile der
HA-Keramiken zum einen in ihrer sofortigen und, im Gegensatz zu autologen oder
Fremdimplantaten, unbegrenzten Verfügbarkeit. Zum anderen halte dieser
Knochenersatzstoff starken Druckbelastungen stand, so daß eine sofortige
Mobilisation möglich sei(83).
Die Frage, welche der beiden Claciumphosphatkeramiken, Hydroxylapatit oder
Tricalciumphosphat, klinisch vorzuziehen ist, muß differenziert betrachtet werden. Ein
entscheidender Vorteil des Tricalciumphosphates ist der Abbau nach dem Einbringen
in einen Defekt. Als BMP-Trägersystem sind prinzipiell sowohl HA-Keramiken als
auch Tricalciumphosphat-Keramiken geeignet(15, 52). Die Indikationen für
Calciumphosphatkeramiken sind vielfältig, sie werden eingesetzt zur Auffüllung von
Defekten nach Tumorresektion oder Knochenzysten(11, 34, 52, 90), zur
Gelenkflächenabstützung z.B. bei Depressionsfrakturen im Tibiaplateau(90), bei
Gelenk- und Metaphysenfrakturen mit Substanzdefekten(11, 51), bei Brüchen im
ersatzstarken Lager(51, 52) und zur Sicherung des Sitzes von Prothesen(41, 64, 112).
Darüber hinaus finden Keramiken Verwendung als Beschichtungsmaterial für
Implantate. Kontraindikationen sind offene, stark weichteilgeschädigte und infizierte
Frakturen, daneben Durchblutungsstörungen(51).
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Bei den Calciumphosphatkeramiken handelt es sich um osteokonduktive
Materialien(1, 84). Im knöchernen Lager verhalten sie sich osteostimulativ. Dies
bedeutet, daß im direkten Knochenkontakt Knochenneubildung unter Integration der
Keramik erfolgt. Diese Reaktion ist aber an das Vorhandensein ortständigen
Knochengewebes gebunden. Eine Osteoinduktion, also Knochenneubildung auf der
Keramikoberfläche ohne primäres Vorhandensein von osteogenetisch potenten
Zellen, leisten die Keramiken nicht(90). Ein möglicher Weg, den wesentlichen Nachteil
einer fehlenden eigenen osteogenen Aktivität zu umgehen, liegt in der Kombination
von CaP-Keramiken mit sog. osteoinduktiven Proteinfaktoren(29, 110), wie z.B. bone
morphogenetic protein.
Um Osteoprogenitorzellen wieder in das Implantatbett einzubringen, kann
Knochenmark verwendet werden. Es enthält Osteoprogenitorzellen in einer
Größenordnung von ca. 1 zu 50 000 kernhaltigen Zellen, mit speziellen Methoden
konnte diese Zahl verfünffacht werden(23). Das Knochenmark sollte in Portionen von
2,5 bis 3 ml auf jeder Seite dem spongiösem Knochen, z. B. vom proximalen
Humerus oder Os ilium, entnommen werden. Im nächsten Schritt wird das
Knochenmark mit Blut verdünnt und sofort eingesetzt, um seine Vitalität zu
bewahren. Da es jedoch nur in geringen Mengen zur Verfügung steht, bietet sich die
Möglichkeit es durch andere synthetischen Implantate und Fremdimplantate zu
ergänzen an.
1.3.6 Knochenmatrixextrakte
Die Suche nach einem geeigneten Material, das als Ersatz für autologen oder
allogenen Knochen in knöcherne Defekte des menschlichen Skeletts implantiert
werden könnte, hat u.a. zur Testung von Knochenmatrixextrakten auf ihre Eignung
als Knochenersatzmaterialien geführt(94). Dekalzifiziert man den Knochen, so erhält
man die sog. Knochenmatrix, aus der sich zahlreiche Faktoren der Osteostimulation
extrahieren lassen(94, 121). Diese osteostimulativen Gewebeextrakte stimulieren die
Knochengewebsregeneration über chemotaktische, proliferative und differenzierende
Aktivitäten. Ziel ist es, die lokalen mesenchymalen Zellen zu Vorläuferzellen zu
wandeln und zur Knochenzelle zu differenzieren(90, 94).
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Parakrine Faktoren der Knochenmatrix Wirkung
VIP (vascularisation derived inhibiting
factor)
hemmt Gefäßinvasion
BDChF (bone chemotactic factor) Chemotaxis auf Monozyten
BCF (bone chemotacitic factor) Chemotaxis of DOPC (determined
osteoblast precusor cells)
BMP Morphogenese und Zytodifferenzierung der
IOPC (inducible osteoprogenitor cells)
BDGF (bone derived growth factors) Proliferationsreiz auf DOPC, Stimulierung
der OB, Fusion von Monozyten zu OC
OAF (osteoblastic activating factor) Stimulation der OB (90)
Knochengelatine, als ein Komplex solcher Einzelfaktoren, entsteht aus
Knochenmatrix nach deren Demineralisation durch die Extraktion nichtkollagener,
hydrophiler Proteine, von Proteoglykanen, Proteolipoiden u. a.(94). Die gesteigerte
osteoinduktive Kapazität der demineralisierten Knochenmatrix (DKM) wird ermöglicht
durch BMP(90, 94). Experimentell konnte gezeigt werden, daß die alleinige Implantation
von Knochenmatrix an einen heterotopen Ort Knochenneubildung auslösen kann(94).
Nach der Implantation von Knochengelatine an einen heterotopen Ort ändern die
reagiblen Zellen ihren Phänotyp und durchlaufen phasenhaft einen
Entwicklungsprozeß, der über eine enchondrale Knochenbildung und dessen
Vaskularisation zur Entstehung vitaler Ossikel führt. Neben allen zu fordernden
knochenspezifischen Zellen (Osteoblasten, -klasten, -zyten) finden sich an diesen
Ossikeln versorgende Gefäße und der neugebildete Knochen umschließt
hämatopoetisch aktives Knochenmark(94). Trotz der großen biologischen Potenz von
allogener Knochengelatine bei ihrer heterotopen Implantation in Mäusen und Ratten
und trotz der weitgehenden Aufklärung des ablaufenden Mechanismus, ließ sich bis
heute eine ähnliche Wirkung bei der heterotopen Inkorporation identisch
hergestellten allogenen Materials bei Kaninchen, Hunden, Schafen und Menschen
nicht nachweisen(3, 94). Demineralisierte Knochenmatrix wird verwendet, um die
Knochenregeneration zu fördern, hauptsächlich bei gut gestützten, stabilen
Knochendefekten. Die Ergebnisse klinischer Studien sind hervorragend(23).
Demineralisierte Knochenmatrix ist eine limitierte Quelle für BMP und kann als
Zusatz bei Regenerationsprozessen verwendet werden. Als alleiniges Material ist
DKM (demineralisierte Knochenmatrix) zur Versorgung größerer kortikaler
segmentaler Defekte ungeeignet. Klinische Anwendung findet sie zur Streckung von
autologem Knochen oder Fremdimplantaten zur Reparatur von Frakturen, Auffüllen
von Zysten und Unterstützung von Arthrodesen(23).
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1.3.7 zusammengesetzte Implantate
Die Erforschung der zusammengesetzten Implantate, auch als Composites
bezeichnet, dient der Vereinigung vorteilhafter Eigenschaften einzelner
Implantatmaterialien. Ein Ziel ist es, einen Knochenersatzstoff zu entwickeln, der
sowohl eine osteokonduktive Matrix als auch induktiv oder stimulierend wirkende
Komponenten bietet(42, 72). Da Keramiken allein nur osteokonduktiv wirken, erscheint
es naheliegend, diese mit einer osteoinduktiven Substanz zu kombinieren. Ein häufig
eingesetztes Composite besteht daher aus einer Calciumposphatkeramik zusammen
mit Eigen- oder Fremdknochen(90, 93). Klinische Verwendung finden auch
Calciumphosphatkeramiken, die mit Blut oder mit Knochenmarkaspiraten getränkt
und dann in der Regel in mechanisch günstiger Position eingebracht werden(93). Von
vielversprechenden experimentellen Ergebnissen mit einer Kombinationen aus
Keramik und bFGF wurde berichtet(115, 120).
Positive experimentelle Ergebnisse von Kombinationen aus präformierter Keramik
und BMP liegen bereits vor(5, 23, 63, 68, 77, 105, 111, 116, 120). Bisher konnte jedoch kein
synthetischer Knochenersatzstoff die Qualität des Goldstandardes Spongiosaplastik
erreichen. Im Rahmen dieser Arbeit wird eine Optimierung der Knochendefektheilung
durch die Kombination eines knochenanalogen, innerhalb von Stunden aushärtenden
Tricalciumphospat-Zementes mit dem osteoinduktiv wirkenden bone morphogenetic
protein-2 angestrebt.
2. Material und Methoden
2.1 Versuchstiere
Die Versuchsreihe wurde an adulten männlichen Sprague-Dawley Ratten
(Auszuchtstamm, Abkürzung SPRD) durchgeführt; die Benennung des Stammes
leitet sich von seinen Erstzüchtern ab. In diesem Experiment wurden Tiere eines
Auszuchtstammes eingesetzt, der kontrollierte genetische Heterogenität aufwies und
sich daher als Modell für eine menschliche Population eignet. Die Ratten wogen
zwischen 450-600g und wurden in Gruppen zu je 10 Tieren eingeteilt. Die
Versuchstiere wurden paarweise in Makrolonkäfigen Typ III unter konventionellem
Keimstatus gehalten, als Einstreu diente entstaubte Weichholzfaser. Entkalktes
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Wasser, durch zweifache Ozonierung und anschließende UV-Bestrahlung entkeimt,
wurde den Versuchstieren ad libitum in Makrolonflaschen dargereicht. Standard-
Alleinfutter zur Haltung von Ratten und Mäusen (Fa. Ssniff, Soest) stand ad libitum
zur Verfügung. Zusammensetzung des Standard-Alleinfutters:
Gehalt an Inhaltstoffen: 19,00% Rohprotein 7,00% Rohasche
0,30% Methionin 0,90% Calcium
0,90% Lysin 0,70% Phosphor
4,00% Rohfett o,20% Natrium
6,00% Rohfaser 0,20% Magnesium
Zusatzstoffe je kg: 20.000 I.E. Vitamin A
600 I.E. Vitamin D3
100 mg Vitamin E
Die Umgebungstemperatur in den Tierräumen betrug 20 ± 2°C, bei einer relativen
Luftfeuchte von 50 ± 10%. Die Sprague-Dawley Ratten waren einem Hell/Dunkel
Rhythmus von 12:12 Stunden ausgesetzt. Es galten die Vorschriften der
Zentralabteilung für Versuchstierkunde (Haltungsbedingungen: konventionelle
Haltung). Die Tiere verteilten sich auf die Versuchsgruppen wie folgt:
Defektfüllung Einheilungszeit Anzahl der Tiere
Leerdefekt 1 Woche 10
Leerdefekt 3 Wochen 10
Spongiosaplastik 1 Woche 10
Spongiosaplastik 3 Wochen 10
TCP 1 Woche 10
TCP 3 Wochen 10
TCP+0.25 µg rhBMP-2 1 Woche 10
TCP+0.25µg rhBMP-2 3 Wochen 10
TCP + 2.5 µg rhBMP-2 1 Woche 10
TCP + 2.5 µg rhBMP-2 3 Wochen 10
TCP + 25 µg rhBMP-2 1 Woche 10
TCP + 25 µg rhBMP-2 3 Wochen 10
Gesamt 120
In-vivo Testung eines neuartigen BMP-2/TCP-Composite
2. Material und Methoden 48
2.2 Instrumente
Das verwendete Instrumentarium bestand aus einem Grundsieb bestückt mit
Standardinstrumenten, wie Scheren, Pinzetten, Wundspreizern, Wundhaken,
Nadelhaltern, etc. Neben diesem Grundinstrumentarium kamen einige
Spezialinstrumente zum Einsatz. So wurden die Trepanationsdefekte und
Schraubenlöcher mittels eines 1,5 mm Spiralbohrers mit dazu passendem Handstück
gesetzt. Im Rahmen der ersten Versuchsgruppen mit Leerdefekt-, Spongiosaplastik-
und TCP, wurde zusätzlich ein Gewindeschneider in entsprechender Dicke
eingesetzt. Für die Osteosynthese wurden in diesen ersten Versuchsgruppen 22 mm
lange 4-Loch-AO-Platten benutzt. Diese Platten wurden mit 1,5 x 6 mm oder 1,5 x 8
mm Gewindeschrauben an dem Rattenfemur fixiert, so daß eine belastungsstabile
Osteosynthese resultierte. Nach den ersten Versuchsgruppen (Leerdefekte,
Spongiosaplastik, TCP-Gruppen) mußte eine Änderung des Operationsmodus
vorgenommen werden, nachdem festgestellt wurde, daß eine große Zahl der mit
einer Osteosynthese versorgten Knochen Längsfrakturen aufwies.
2.3 Implantatmaterialien
2.3.1 TCP - Zement
Bei dem verwendeten Zement handelte es sich um ein in-situ aushärtendes,
modellierbares und resorbierbares Tricalciumphosphat (Self Hardening Resorbable
Cement= SHRC) der Firma SBM, Lourdes, Frankreich. Der Zement wurde mittels g-
Strahlen sterilisiert. Dieser Zement setzte sich aus zwei Komponenten zusammen:
Calcium-Phosphat Vorläufer Puder (Teil A und B), welches mit PBS angemischt
wurde. PBS stellte ein Gemisch aus 8 g NaCl, 0,2 g KCl, 0,2 g KH2PO4KCl,  1,15 g
Na2HPO4 in 1000 ml Aqua dest. dar. Nach dem Anmischen war der Zement für 2 min
modellierbar, nach ca. 2 h war er stabil und nach 12-24 h vollständig ausgehärtet.
Nach dem Aushärten bestand der Zement überwiegend aus ß-TCP mit einer makro-
und mikroporösen Struktur. Vorversuche bezüglich der mechanischen Belastbarkeit
zeigten, daß der Zement nach dem Aushärten an der Luft eine
Kompressionsstabilität von 100 MPa und nach dem Aushärten in Blut eine
Kompressionsstabilität von 10 MPa besitzt. Das besondere an diesem Zement war
die Zusammensetzung aus zwei Komponenten. Komponente A bestand aus
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gesinterten TCP-Granula, welche eine hohe mechanische Belastbarkeit besaßen
und nur sehr langsam resorbiert werden konnten. Die Komponente B verband die
TCP-Granula während des Aushärtens in situ in Form von TCP-Brücken und war
schnell resorbierbar. Beide Komponenten des Zementes wurden unmittelbar vor der
Implantation gemischt. Hierzu wurden der ersten Komponente 200 µl PBS/cm³ TCP,
mit oder ohne BMP, zugesetzt und dieses Gemisch kräftig mit einem Spatel für ca.
10 s verrührt. Im Anschluß wurde Komponente B hinzugefügt und das Gemisch
erneut mit einem Spatel 15 bis 30 s gerührt. Das Gesamtvolumen des Zementes
wurde konstant gehalten bei 0,125 cm³ pro Defekt.
2.3.2 BMP-2
Im Rahmen dieser Versuchsreihe wurde ein rhBMP-2 verwendet, das vom Institut für
Biochemie, Universität Würzburg, bezogen wurde. Das rhBMP-2 wurde in drei
verschiedenen Dosierungen eingesetzt: 0,25; 2,5; 25 µg auf 0,125 cm³ SHRC bei pro
Defekt.
2.4 Operation
2.4.1 OP-Vorbereitung
Vor Versuchsbeginn wurden alle Tiere zunächst gewogen und das Körpergewicht
dokumentiert. Anschließend wurden die Ratten mit Äther in einem Exsikkator
anästhesiert. Der Zustand der Bewußtlosigkeit trat nach ca. 2-3 min ein. Es folgte
eine Allgemeinanästhesie mit 0.01 ml Rompunâ und 0,6 ml Ketanestâ, welche
intramuskulär verabreicht wurden. Bis zum Eintritt der Narkose wurden die
Versuchstiere wieder in ihren Käfig verbracht. Zur Operationsvorbereitung wurden
die linken Hinterläufe sorgfältig rasiert. Prophylaktisch wurde vor Beginn der OP eine
Antibiose in Form von 0,1 ml Amoxicillin in die rechten Hinterläufe subkutan
verabreicht. Es folgte die Lagerung in Rechtsseitenlage auf dem Operationstisch und
Desinfektion des Operationsgebietes mittels alkoholischer Lösung. Eine zusätzliche
Fixierung der Versuchstiere entfiel, da durch die selbstklebenden sterilen Lochtücher
eine sichere Lagerung gewährleistet war. Eine Beatmung der Tiere wurde nicht
durchgeführt, da bei allen Tieren Spontanatmung vorhanden war. Vor
Operationsbeginn erfolgte eine Kontrolle auf Schmerzfreiheit. Das weitere Vorgehen
erfolgte unter streng sterilen Bedingungen.
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2.4.2 operativer Eingriff
Um den linken Femur freizulegen, wurde eine 2-3 cm lange Hautinzision entlang der
lateralen Femurachse in Höhe der tastbaren Diaphyse durchgeführt. Das subkutane
Bindegewebe wurde scharf durchtrennt und das Septum musculare laterale
dargestellt. Entlang des Septumverlaufs wurde bis auf den Femur stumpf präpariert.
Zur Darstellung des Femurs subperiostal wurde im nächsten Schritt das Periost im
mittleren Drittel des Femurs gespalten und schonend beiseite geschoben. Bei den
Tieren mit Osteosynthese wurde die AO-Miniplatte eingepaßt und deren
anterolaterale Lage kontrolliert. Die Vierlochplatte wurde zunächst proximal und
distal durch Kortikalisschrauben fixiert. Zu diesem Zweck wurde proximal ein Loch
vorgebohrt und durch Schneiden eines Gewindes auf das Einbringen der Schrauben
vorbereitet. Anschließend wurde die Miniplatte mit der proximalen Schraube locker
fixiert. Die Anlage der anderen Bohrlöcher und der Gewinde richtete sich nun nach
den vorgesehenen Schraubenlöchern in der Platte. Als letzte Bohrung wurde ein
zirkulärer Trepanationsdefekt von 1,5 mm Durchmesser in die Femurdiaphyse
zwischen den beiden mittleren Bohrlöcher gesetzt. Je nach Gruppenzugehörigkeit
wurde der Defekt in unterschiedlicher Weise versorgt.
Bei Tieren, die für die Spongiosaplastik vorgesehen waren, wurden das Bohrloch mit
dem gewonnene Bohrmehl aufgefüllt.
Bei den Tieren, bei denen die Implantation des Zementes stattfand, wurde dieser
zunächst angemischt. Hierzu wurde entweder das PBS oder die Lösung mit dem
entsprechenden Gehalt an BMP mittels einer sterilen Pipette zu dem Zement
hinzugegeben. Im nächsten Schritt wurde der Zement mit einem Spatel in den Defekt
eingebracht und, soweit möglich, verdichtet. Nach kurzer Wartezeit wurde das
Operationsgebiet mit NaCl-Lösung gespült und abschließend die Titanminiplatte
mittels der verbliebenen drei Kortikalisschrauben fixiert. Nach der Kontrolle auf
Bluttrockenheit folgte der schichtweise Verschluß der Wunde mittels fortlaufender
Muskel - und Hautnaht mit resorbierbarem Nahtmaterial in üblicher Technik.
Abschließend wurde ein Sprühverband aufgebracht.
Bei den Tieren, bei denen keine Osteosynthese erfolgte, wurde nach Darstellung des
Femur lediglich der Trepanationsdefekt gesetzt, der Defekt gefüllt und die Wunde
nach üblicher Vorgehensweise verschlossen.
Diese Änderung des Operationsmodus erfolgte, nachdem festgestellt wurde, daß
eine große Zahl der mit einer Osteosynthese versorgten Knochen Längsfrakturen
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aufwies. Die Kontrollgruppen, also Leerdefekte, Spongiosaplastik und die TCP-
Gruppen, wurden vollständig mit einer Osteosynthese versorgt. Den BMP-Gruppen
wurde lediglich der Trepanationsdefekt zugefügt.
2.4.3 postoperativer Verlauf
Direkt postoperativ erfolgte eine radiologische Kontrolle in zwei Ebenen. Die
Einstellungen des Röntgengerätes betrug 42 ms und 52 kV. Um eine Auskühlung zu
vermeiden, wurden die Ratten nach der Röntgenkontrolle in Zellstoff eingewickelt.
Bereits bei Beendigung der Röntgenaufnahmen erwachten die Tiere aus der
Narkose und begannen spontan mit der Teilbelastung der Hinterläufe. Bis zur ersten/
zweiten intravitalen postoperativen Fluoreszenzmarkierung wurden die Tiere isoliert
gehalten, um Manipulationen der Wunde durch den Artgenossen zu vermeiden. Die
Tiere wurden postoperativ regelmäßigen beobachtet, um auf Abweichungen des
normalen postoperativen Verlaufes rasch aufmerksam zu werden.
2.5 intravitale Fluoreszenzmarkierung
Um das Einwachsverhalten des Knochens in den Trepanationsdefekt zeitlich
möglichst genau zu dokumentieren, wurde das Verfahren der intravitalen
Fluoreszenzmarkierung gewählt. Die intravitale, polychrome Fluorochrommarkierung
der Knochenbildung ermöglichte eine sequentielle histomorphometrische
Auswertung der Knochenheilung. Die Gabe der Fluorochrome erfolgte intraperitoneal
nach Sedierung durch Äther. In den Gruppen mit einer Woche Einheilungszeit wurde
am Operationstag mit der Injektion des Calceingrün begonnen. Die Injektion der
anderen Farbstoffe erfolgte im Abstand von 2 Tagen. Am 3 Tag wurde Tetracyclin
und am 5 Tag Alizarinrot injiziert (siehe Tabelle). Bei den Ratten mit 3-wöchiger
Einheilungszeit wurde am 4. Tag nach der Operation mit der Gabe von Calceingrün
begonnen. In viertägigen Intervallen wurden die Farbstoffe in der Reihenfolge
Tetracyclin, Alizarinrot und Xylenolorange verabreicht. Die Fluorochrome wurden in
entsprechender Menge, mit Ausnahme des Oxytetracyclins in Aqua dest. gelöst,
unter Rühren wurde der pH mit NaOH auf 7,2 eingestellt und die Lösung
lichtgeschützt gelagert. Vor der Injektion wurde die Fluorochromlösung steril filtriert.
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Fluorochrom Farbe Dosierung Zeitpunkt 1 W. Zeitpunkt 3 W.
Calceingrün grün 10mg/kg KG Tag 0 Tag 4
Tetracyclin gelb 30mg/kg KG Tag 3 Tag 8
Alizarin rot 30mg/kg KG Tag 5 Tag 12
Xylenolorange orange 90mg/kg KG entfällt Tag 16
2.6 Gewinnung der Präparate
Nach einer bzw. drei Wochen wurden die Tieren in einem Exsikkator mittels einer
Überdosis Narcorenâ (Wirkstoff: Pentobarbital) /Äther getötet. Der operierte linke,
aber auch der kontralaterale Femur wurden von Weichteilen freipräpariert. Es
erfolgte die Exartikulation der Femora in Hüft- und Kniegelenk. Das, je nach
Gruppenzugehörigkeit, vorhandene Osteosynthesematerial wurde entfernt. Die
Knochen wurden nach sofortigem Einschweißen in Folie bei -20°C bis zur
Weiterverarbeitung eingefroren.
2.7 Radiologische Untersuchung der nativen Rattenfemora
Nach der Entnahme der Rattenknochen und der Entfernung des umgebenden
Gewebes wurden von den nativen Rattenfemora radiologische Aufnahmen gemacht,
um insbesondere eine eventuelle Kallusbildung beurteilen zu können. Die
Untersuchungen wurden mit einem Tischröntgengerät, dem sog. Faxitronâ und
Polaroidâ Planfilmen durchgeführt. Es handelte sich hierbei um einen Universalfilm,
welcher zusätzlich zu einem Schwarzweiss-Positiv ein vollständig entwickeltes
Negativ lieferte. Dieses Negativ entsprach qualitativ etwa einem herkömmlichen
Röntgenbild, hat aber den Vorteil, daß mit diesen Filmen nicht unter Lichtausschluß
gearbeitet werden mußte. Von jedem Präparat wurden jeweils drei Aufnahmen in
unterschiedlichen Strahlengängen erstellt, um die postoperativen Veränderungen
des Knochens möglichst genau zu erfassen. Zunächst wurde eine Aufnahme
angefertigt, bei welcher der Defekt senkrecht auf die Bildebene ausgerichtet war, bei
einer Röhrenspannung von 37 kV und einer Belichtungszeit von 15 min.
Anschließend wurden zwei Aufnahmen angefertigt, bei denen die Bildebene parallel
zu dem Defekt ausgerichtet war. Für diese Aufnahmen wurde eine geringere
Röhrenspannung, 30 kV, und eine kürzere Belichtungszeit, 10 min, gewählt.
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Insgesamt wurden also eine Aufnahme in anterior-posteriorem Strahlengang, und
zwei Aufnahmen in seitlichem Strahlengang, also medio-lateral und latero-medial,
durchgeführt. Die Knochen wurden sowohl vor, als auch nach der Untersuchung auf
Eis aufbewahrt, um postmortale Veränderungen der Knochen zu vermeiden. Die
Zeiträume während der Röntgenuntersuchungen, in denen die Knochen nicht auf Eis
aufbewahrt werden konnten, wurden so weit wie möglich minimiert. Unter diesen
Bedingungen war es möglich, die radiologischen Untersuchungen an den
unbearbeiteten Rattenfemora durchzuführen ohne die biomechanischen
Untersuchungen im Anschluß zu gefährden. Die radiologischen Aufnahmen wurden
vor allem im Hinblick auf die Kallusbildung qualitativ beurteilt.
2.8 Biomechanische Untersuchung
Um eine Aussage über die biomechanische Belastbarkeit, ein wichtiges Kriterium bei
der Beurteilung des Einheilungsverhaltens eines Knochenersatzstoffes, treffen zu
können, wurde eine biomechanische Untersuchung in Form eines
Dreipunktbelastungstestes durchgeführt. Da diese Untersuchung zu einer
Destruktion der Präparate führte, die eine im Anschluß geplante histologische
Untersuchung unmöglich machte, war eine Vorbehandlung der Präparate notwendig.
Eine Hälfte des Präparates diente dem Bruchtest, die andere Hälfte stand für die
histologischen Untersuchungen zur Verfügung.
2.8.1 Vorbereitung der Knochen
Für diese Untersuchung wurden zunächst die Epiphysen der Femora mit dem Makro-
Trenn-Schleif System, Fa. Exakt, abgetrennt und diese verworfen. Bei diesem
System handelte es sich um eine Bandsäge, welche mit einem diamantenbewehrten
Sägeband das Trennen von Hartgeweben ermöglicht. Die Lage der Schnitte richtete
sich nach der zuvor entfernten Osteosyntheseplatte, so daß nach dem Abtrennen der
Epiphysen die Präparate noch die Länge der Platte haben und der Defekt in der Mitte
der Diaphyse, also des restlichen Präparates, positioniert war. Anschließend wurde
von der lateralen Seite des Knochens eine 1 mm dicke Scheibe in Längsrichtung für
den Bruchtest abgetrennt. Die Schnittführung erfolgte in einem 90° Winkel zum
Defekt. Die Dicke der Präparate wurde mit einer Mikrometermeßschraube gemessen
und festgehalten. Die Bruchtestpräparate wurden erneut tiefgefroren, der restliche
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Knochen wurde in Formalin n. Lillie fixiert und im Kühlschrank aufbewahrt. Die
Präparation des gesunden Femurs erfolgte analog der oben genannten
Vorgehensweise, hierbei wurden jedoch beide Knochenhälften eingefroren.
2.8.2 Bruchtest
Bei dem Bruchtest handelte es sich um einen Dreipunktbelastungstest. Die 1 mm
dicke Knochenscheibe wurde zunächst auf die beiden unteren Auflager der
Meßeinrichtung, Instron, positioniert. Die beiden Auflager hatten einen Abstand von
11,27 mm und waren flexibel gelagert. Dies war erforderlich um eine vollständige
Anpassung an den Knochen zu ermöglichen und neu auftretende Kräfte, wie z.B.
Scherkräfte, welche eine Verfälschung der Meßwerte bedingen würden, zu
vermeiden. Die Knochen wurden so positioniert, daß der Defekt genau in der Mitte
zwischen den beiden Auflagern lag und die Knochenaußenseite nach oben wies.
Anschließend wurde das obere Auflager soweit abgesenkt, daß es fast zum Kontakt
zum Knochen kam. Das obere Auflager diente gleichzeitig der Meßwertaufnahme.
Dann wurde nochmals die Lage des Knochens kontrolliert, wobei darauf geachtet
wurde, daß sich der Defekt exakt unter dem oberen Auflager befindet.
Nach dem Positionieren des Knochens begann die Messung. Die beiden benötigten
Meßparameter Kraftaufnahme und Meßweg wurden von einem Computer
aufgezeichnet. Die Gerätevoreinstellungen betrugen 2 mm für den Vorschub und 1
kN als maximale Kraftaufnahme. Nach der Frakturierung des Knochens wurde die
Messung manuell gestoppt. Die Meßwerte wurden anschließend der Auswertung
zugeführt und die Stabilität des Knochens mit Bohrloch im Verhältnis zur gesunden
Gegenseite errechnet. Für die Auswertung der Meßwerte wurde eine Formel
zugrunde gelegt, welche die Einflüsse der verschiedenen Schnittdicken ausgleichen
soll. Zu diesem Zweck wurde zunächst die maximale Kraftaufnahme des Knochens
mit Defekt durch dessen Dicke dividiert. Die gleiche Rechnung wurde für die
gesunde Gegenseite angewendet. Aus den beiden Ergebnissen wurde ein weiterer
Quotient gebildet, welcher als Ergebnis das prozentuale Verhältnis des Knochens mit
Defekt zu der gesunden Gegenseite angibt.
Formel: (Max. Kraft mit Loch/Schnittdicke mit Loch) / (Max. Kraft ohne
Loch/Schnittdicke ohne Loch)
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2.9 Radiodensitometrie
Wegen des direkten Zusammenhangs zwischen Mineralgehalt und Röntgendichte
wurde das Verfahren der Röntgendichtemessung eingesetzt. Ziel war es, das Maß
des mineralisierten Knochens/ Tricalciumphosphates im Defekt festzulegen. Die
Röntgendichtemessung wurde mit einem hochauflösendem Röntgengerät
(Faxitronâ) durchgeführt. Die Filme (Polaroidâ) wurden bei einer
Bestrahlungsintensität von 32 kV, 8 min belichtet. Gearbeitet wurde in der
Dunkelkammer,  da die Filmplatten nicht dem Licht ausgesetzt werden dürfen. Der
Vorgang wurde unter konstanten Bedingungen durchgeführt. Einstellungsparameter:
Bestrahlungsdauer: 8 min
Bestrahlungs-
intensität:
32 kV
Bodenhöhe oben: 10
Bodenhöhe unten: 7
Die Röntgendichte wurde mit dem Biorad™Multianalyse System 1.1 (Hercules, CA,
USA) mittels Grauskala Densitometrie gemessen. Jedes Röntgenbild wurde mittels
eines Standard 1,5 mm Kreises plaziert. Zur Bestimmung der Röntgendichte diente
eine Grauskala-Densitometrie. Die Ergebnisse wurden ausgedrückt in O.D. (optical
density), wobei 1 O.D. definiert ist als die Röntgendichte eines 10 mm
Acrylatblockes. Dieser 10 mm Acrylatblock war Teil der Standard-Grauleiter, die bei
jeder Aufnahme zur Standardisierung verwendet wurde.
2.10 Anfertigung der Schnitte
2.10.1 Alkoholreihe
Zur Herstellung unentkalkter Sägeschnitte und Planschliffpräparate erfolgte im
Anschluß an die Röntgendichtemessung die Fixierung der Präparate in 3,8%
Formaldehydlösung nach Lillie bei 4 °C. Zur Herstellung der Lösung wurden
zunächst 100 ml Formaldehyd 37% filtriert und 4 g Natriumdihydrogenphosphat-
Monohydrat (NaH2PO4 X H2O) sowie 6,5 g Dinatriumhydrogen-phosphat (Na2HPO4)
hinzugefügt. Im Anschluß wurde die Lösung auf 1000 ml Aqua dest. aufgefüllt und
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der pH-Wert auf 7,0 eingestellt. Die Fixierungszeiten waren von den Abmessungen
der Präparate abhängig. Die kleinen Dimensionen der halbierten Rattenfemora
erlaubten die Verwendung von kurzen Fixierungszeiten, aber auch von kurzen
Zeiträumen bei der Entwässerung durch die aufsteigende Alkoholreihe. Die
Diffusionsgeschwindigkeit von Formalin, Alkohol und Methylmetacrylat beträgt ca. 1
mm pro Stunde. Für die Abmessungen der Rattenfemora zuzüglich eines
Sicherheitszuschlages ergab sich pro Arbeitsschritt eine Dauer von 3 Tagen. In
diesen 3 Tagen wurden die eingesetzten Substanzen täglich gewechselt und die
Proben bei 4° C im Kühlschrank aufbewahrt. Diese Vorgehensweise hatte zum einen
den Vorteil, daß die Kühlung der Präparate zu weniger postmortalen Veränderungen
führte, und zum anderen, daß die Präparate auf diese Weise überwiegend im
Dunkeln aufbewahrt werden konnten. Dies war notwendig, um ein vorzeitiges
Verblassen der Fluorochrome zu verhindern. Die Präparate wurden in dem
Fixierungsmittel bei 4°C 3 Tage gelagert. Diese Vorbehandlung diente der
Konservierung und Festigung des Gewebes unter Erhalt seiner Struktur. Am dritten
Tag wurde die Formaldehydlösung nach Lillie aus dem Gewebe mit Leitungswasser
herausgewaschen. Der Vorgang des Wässern nahm 24 Stunden in Anspruch. Es
folgte eine Entwässerung der Proben in einer aufsteigenden Alkoholreihe von Tag
vier an nach folgendem Schema:
Alkohol 70% Tag 4 Alkohol 96% Tag 10
Tag 5 Tag 11
Tag 6 Tag 12
Alkohol 80% Tag 7 Alkohol 100% Tag 13
Tag 8 Tag 14
Tag 9 Tag 15
Die Alkoholreihe diente der Minimierung der Entstehung von Artefakten. Die
entwässerten Präparate wurden dann zur Entfettung für 1 Tag in ein Gemisch aus
100%-igem Alkohol und Aceton (Verhältnis 1:1) überführt. Bei unvollständiger
Entfettung wird die Polymerisation verhindert(17). Das Aceton wurde durch erneutes
Einlegen in 100% Alkohol für einen Tag ausgewaschen. Wichtig war die Rückführung
in 100% Alkohol, da Reste des Azetons bei der späteren Polymerisation zur
Blasenbildung führen können(17).
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2.10.2 Einbettung der Präparate in MMA
Bei dem Methylmetacrylat (MMA) handelt es sich um ein hervorragendes
Einbettungsmaterial zum Schneiden harter Gewebe, besonders bei der Verarbeitung
unentkalkten Knochens(17). Zunächst war es notwendig in den zur Einbettung
vorgesehenen Gefäßen Böden von ca. 5 mm Dicke vorzugießen. Auf diese Weise
wurde eine Auflage für die Präparate geschaffen und sichergestellt, daß die
Präparate vollständig und in ausreichendem Abstand vom Gefäßboden von
Kunststoff umgeben waren. Die Böden wurden aus einem Polymerisationsgemisch
aus 500 ml Methylmetacrylat, 3 g a,a-Azoisobutyronitril und 5 ml Dibutylphtalat
hergestellt. Dieses härtete unter dem Einfluß von ca. 40 °C im Wärmeschrank
innerhalb von 3-5 Tagen aus. Die Einbettungsgefäße mußten luftdicht verschlossen
werden, um die Entstehung von Siedeblasen im Kunststoff zu vermeiden. Außerdem
sollten die Gefäße in ausreichendem Abstand im Wasserbad stehen. Diese
Vorgehensweise war notwendig, da die bei der Aushärtung in den umgebende
Gefäße entstehende Hitze den Polymerisationsvorgang stören könnte, außerdem
wurden durch zu hohe Temperaturen induzierte Blasenbildungen und
Veränderungen des Gewebes verhindert. Die halbierten Rattenfemora wurden nach
Abschluß der Entwässerung und Entfettung zunächst mit reinem MMA bei 4 °C
infiltriert. Die Dauer der Infiltration richtete sich nach dem Volumen der Präparate(17)
und betrug für die Rattenfemora 3 Tage. Nach Ablauf dieser Zeit wurden die Proben
erneut für 3 Tage in das zuvor beschriebene MMA-Gemisch überführt und bei 4 °C
aufbewahrt. Anschließend wurden die Präparate in die Einbettungsgefäße mit den
vorgegossenen Böden überführt, die Gefäße mit frischem MMA-Gemisch aufgefüllt
bis die Proben ca. 5 mm bedeckt waren und die Gefäße für 24 Std. bei
Raumtemperatur akklimatisiern. Die Gläser wurden dann in den Wärmeschrank
überführt und auf 37 °C erhitzt. Auch hier galt es auf ausreichenden Abstand der
Gefäße im Wasserbad zu achten. Bei dieser Temperatur war die Polymerisation
nach ca. 5 bis 7 Tagen abgeschlossen und der Kunststoff ausgehärtet.
2.10.3 Sägevorgang
Nach der Aushärtung wurden die Präparate aus dem Einbettungsgefäß entnommen
und der überschüssige Kunststoff mit einer Schleifmaschine, dem sog. Trimmer,
manuell abgeschliffen. Es war darauf zu achten, daß die Präparate nicht
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angeschliffen werden, sondern lediglich der Kunststoff bis auf wenige Millimeter um
das Präparat entfernt wurde. Der Defekt sollte senkrecht zur Kunststoffoberfläche
und der Basis des Präparates ausgerichtet sein, so daß bei dem späteren Schneiden
der Präparate ein exakt transversaler Schnitt durch den Defekt hergestellt werden
konnte. Die Schleifscheibe wurde während des Trimmvorganges ständig mit Wasser
gespült, um eine Überwärmung der Präparate zu vermeiden und damit die
Schleifscheibe nicht durch abgeschliffenen und abgelagerten Kunststoff unbrauchbar
wurde. Diese Vorbereitung der Kunststoffblöcke erfolgte unter einem Abzug.
Zur Beurteilung von Fluoreszenzmarkierung und Mikroradiographie wurden von den
in Methylmethacrylat eingebetteten Knochen mittels „Trenn-Dünnschliff-Technik“
longitudinale 100 µm Schnitte angefertigt. Die der zu untersuchenden Fläche
gegenüberliegende Seite des Kunststoffblockes wurde mit Fixationskleber zentral auf
einen großen Plexiglasobjektträger aufgeklebt. Die getrimmten Blöcke wurden bis
zum Aushärten des Klebers ca. 20 min unter eine UV-Lampe gelegt. Der
Objektträger wurde beschriftet, damit eine eindeutige Identifizierung der
Gruppenzugehörigkeit und Präparatnummer möglich bleibt. Nach dem Aushärten
wurde der Objektträger mittels einer Vakuumplatte am „Schlitten“ der Säge fixiert.
Eine Vakuumpumpe, die einen Druck von ca. 300 bar aufbaute, sicherte die Position
des Objektträgers. Sorgfältig wurde nun mit Hilfe des Feinjustagerads der Schlitten
zum Sägeblatt in der Weise herangeführt, daß das überschüssige Methylmethacrylat
durch den Sägevorgang vom Rest des Präparates abgetrennt wurde. Die Knochen
waren langsam an das Sägeblatt heranzuführen und nur durch Zugkraft eines
Gewichtes am Schlitten der Säge durchzusägen. Die Sägegeschwindigkeit betrug
150 U/min bei einer Sägeblattdicke von 100 µm, gekühlt wurde nach dem
Frischwasserdurchlaufprinzip. Nach Abschluß des Sägevorganges wurde der Block
mit dem Mikroschleifsystem bis zur Planparallelität abgeschliffen, wobei darauf
geachtet wurde, daß die gesamte Oberfläche des Blockes angeschliffen wurde und
somit planparallel zu dem großen Objektträger war. Durch dünnes Bestreichen mit
Präzisionskleber, Auflegen eines kleinen ebenfalls beschrifteten Objektträgers und
Aushärten unter der Vakuum-Klebepresse und UV-Belichtung für 10 min, wurde die
Vorarbeit zur Herstellung des ersten 100 µm Schnittes geleistet. Anschließend
konnten die Trennschnitte hergestellt werden.
Zu diesem Zweck wurde das Präparat erneut mit dem großen Objekträger an der
Vakuumplatte anliegend am Schlitten befestigt. Die Feineinstellung ermöglichte
In-vivo Testung eines neuartigen BMP-2/TCP-Composite
2. Material und Methoden 59
einen Abstand von ca. 150 µm zwischen Sägeblatt und kleinem Objektträger zu
wählen. Auf diese Weise wurden ca. 150 µm dicke Schnitte gesägt, jede Schnittdicke
wurde mit einer Mikrometermeßschraube gemessen. Die so gewonnenen
Trennschnitte wurden mit dem Mikroschleifsystem auf die gewünschte Dicke von 70-
100 µm planparallel abgeschliffen und die Dicke durch eine Mehrpunktmessung
überprüft. Abschließend wurden die hergestellten Dünnschliffe mit dem
Mikroschleifsystem und Schleifpapieren immer feinerer Körnung poliert. Dem
Planschleifen der Präparate mit 800-er Schleifpapier folgte das Vorpolieren mit 2400-
er und das Polieren mit 4000-er Schleifpapier bis auf den Präparaten makroskopisch
keine Schleifspuren mehr erkennbar waren.
Dieser Vorgang wiederholte sich bis das Präparat vollständig verarbeitet war.
2.11 Auswertung der Fluoreszenzmarkierung
Die Auswertung der polychromen Fluoreszenzmarkierung der Präparate erfolgte mit
den 100 µm dicken Dünnschliffpräparaten. Für die Betrachtung und Dokumentation
der Fluoreszenzmarkierung wurde ein Mikroskop mit entsprechender Ausstattung an
Filtern und Lampen verwendet. Die Auswertung erfolgte deskriptiv durch die
Betrachtung und Zuordnung der zeitlichen Abfolge der Knochenneubildung anhand
des Zeitplanes für die Farbstoffapplikation. Einzelne Präparate wurden nochmals bei
einer Schnittdicke von 70 µm betrachtet, um Detailaufnahmen durchführen zu
können.
2.12 Mikroradiographie
Um die Zementresorption und Knochenneuformation bewerten zu können und zur
Darstellung der Grenzfläche zwischen Knochen und Zement wurden Schnitte einer
Dicke von 100 µm mikroradiographisch untersucht. Die Mikroradiographiefilme
wurden bei 55 kV, 15 min unter Verwendung eines hochauflösenden Röntgengerätes
(Faxitronâ) belichtet. Gearbeitet wurde in der Dunkelkammer, da die Filmplatten
nicht dem Licht ausgesetzt werden dürfen. Der Vorgang wurde unter konstanten
Bedingungen durchgeführt.
Auf eine mit einer Photoemulsion beschichteten Glasplatte wurden die
Dünnschliffpräparate mit der zu untersuchenden Präparateseite aufgelegt. Der
In-vivo Testung eines neuartigen BMP-2/TCP-Composite
2. Material und Methoden 60
Objektträger zeigte folglich nach oben in Richtung der Strahlenquelle und die zu
untersuchende Fläche mit der Photoplatte zeigte in die entgegengesetzte Richtung.
Das Präparat und die Photobeschichtung der Glasplatte hatten bei dieser
Untersuchung direkten Kontakt, so daß Beeinflussungen, im Sinne von z.B.
Verzerrungen durch divergierende Strahlen vermieden wurden. Im Rahmen der
durchgeführten Untersuchungen ergab sich als geeignete Röhrenspannung 55 kV
und als geeignete Belichtungszeit 15 min. Bei diesen Einstellungen zeigte sich eine
gute Detailschärfe bei nur geringer Überstrahlung, also Überbelichtung der
Präparate. Nach Abschluß der Aufnahmen wurden die Photoplatten durch
Verwendung einer speziellen Entwickler- und Fixierlösung gemäß der
Herstellerangaben weiterbearbeitet. Die Photoplatten wurden in geschlossenen
Kästen aufbewahrt, um sie vor Staub und Kratzern zu schützen. Die gewonnenen
Aufnahmen wurden so dann mit einem Mikroskop betrachtet und photodokumentiert.
Besondere Beachtung fand hierbei die Grenzfläche zwischen Knochen und Zement.
Die Bewertung der Aufnahmen erfolgte ausschließlich deskriptiv.
2.13 Färbung
Nach Abschluß der Untersuchungen, wurden die Dünnschliffe für die histologische
Untersuchung vorbereitet. Hierzu wurden sie zunächst bei einer Schnittdicke von 100
µm nach von Kossa gefärbt. Dann wurden die Schliffe mit einem Gemisch aus
100%igem Alkohol und Aceton im Verhältnis 1:1 abgewischt, gefolgt von 5
minütigem Schwenken in 30%igem H2O2. Ehe die Schliffe 30 min mit Silbernitrat
gefärbt wurden, erfolgte das Zwischenspülen mit Aqua dest.. Es schloß sich die
Fixation mit Natriumthiosulfat für 1-2 min an. Nach erneutem Zwischenspülen mit
Aqua dest. wurde mit Kernechtrot gegengefärbt. Diese Färbung diente der
Darstellung von mineralisiertem Knochengewebe. Nach der mikroskopischen
Auswertung wurden die Präparate auf eine Dicke von 70 µm heruntergeschliffen, bis
die Färbung nicht mehr sichtbar war. Die 70 µm dicken Präparate wurden nach dem
Rezept von Donath Toluidinblau gefärbt. Die Färbung wurde aus zwei Lösungen in
einem Mischungsverhältnis von 5:1 (4 Teile Lösung I, 1 Teil Lösung II)
zusammengesetzt.
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Lösung I: 0,6g Toluidinblau Lösung II: 4,0g Pyronin G
2,5g Natriumcarbonat
100ml Bidest 200ml Bidest
mit Magnetrührer 15min rühren, 1x filtrieren
Zunächst wurde das Präparat mit 100% Alkohol und Aceton im Verhältnis 1:1
sorgfältig abgewischt. Im nächsten Schritt wurde es in einer 30%igen
Wasserstoffperoxid-Lösung 5 min bewegt und so dann am Ende der Vorbereitung
unter Leitungswasser abgespült. Die eigentlich Färbung in Toluidinblau-Lösung
dauerte 30 min, abschließend erfolgte ein erneutes Abspülen des gefärbten
Schnittes unter Leitungswasser. Diese Färbung bot die Möglichkeit neugebildeten
Knochen und Osteoid darzustellen. Die Färbung nach Donath wurde jedoch
dahingehend modifiziert, daß die Präparate nach der Färbung nicht mit Alkohol
differenziert wurden, da ansonsten der Kunststoff brüchig würde. Diese Färbung gilt
als Standardfärbung, da sie einfach durchzuführen und aussagekräftig ist.
Mineralisiertes Knochengewebe stellte sich in dieser Färbung blau dar, nicht
mineralisiertes Gewebe, in diesem Fall Osteoid, erschien lila und der Zement braun.
Auch die Toluidinblau gefärbten histologischen Präparate wurden mit dem Mikroskop
betrachtet und photodokumentiert. Hierbei wurde erneut besonderer Wert auf die
Grenzfläche zwischen Knochen und Zement sowie auf die Struktur des Knochens
gelegt.
2.14 Histomorphometrie
Um die histologischen Befunde quantifizieren zu können, wurde eine
histomorphometrische Untersuchung durchgeführt. Das verwendete Gerät bot die
Möglichkeit, ein histologisches Präparat mit einem Mikroskop zu betrachten und den
gewählten Bildausschnitt parallel auf einem Bildschirm darzustellen. Der Defekt der
Rattenfemora wurde vollständig dargestellt. Durch die verwendete Software war es
möglich, die auf dem Bildschirm dargestellten Flächen des Knochens, des Zementes
und der ganzen Defektfläche mit dem Cursor zu umfahren und den Flächeninhalt der
markierten Flächen zu errechnen. Der Knochenanteil und der Zementanteil wurden
anschließend im Verhältnis zu der gesamten Defektfläche betrachtet und als
prozentualer Anteil ausgedrückt.
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2.15 Statistik
Die statistische Auswertung wurde in der Abteilung für medizinische Statistik und
Dokumentation an der RWTH Aachen mit dem Programm SAS durchgeführt. Es
wurde der Wilcoxon-Test für abhängige, nicht zwangsweise normalverteilte
Stichproben und der Kruskal-Wallis Test verwendet, wobei das Signifikanzniveau bei
p< 0.05 festgelegt wurde.
2.16 Geräte und Laborhilfsmittel
Bezeichnung Bestellnummer Firma
Acrylatblock Wiss. Werkstätten RWTH
Band-Trennschleifsystem
Macro Exakt 310
3602 Exakt Apparatebau,
Norderstedt
Bildanalysesystem Quantimed 600 Leica, Benzheim
Durchlichtmikroskop Leica, Benzheim
Einbettungsgefäße
Eisschrank –20°C Bosch, Köln
Eisschrank –80°C Forma, Majetta, USA
Exsikkator
Faxitron-Tischröntgengerät Hewlett-Packard
Film Ektachrome 64 TEPY Kodak, New York, USA
Film Ektachrome 100 Kodak, New York, USA
Film Ektachrome 400 Kodak, New York, USA
Fixationskleber Technovit
7230VLC
5130 Kulzer-Exakt, Norderstedt
Folie
Folienschweißgerät
Gewindeschneider 1,5mm Aesculap AG, Tuttlingen
Instron 1186, Fa Instron,
Massachusetts ,USA
Kortikalisschraube
1,5x6mm
Aesculap AG, Tuttlingen
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Kortikalisschraube
1,5x8mm
Aesculap AG, Tuttlingen
Kühlschrank Bosch, Köln
Magnetrührer MR 3001 Heidolph
Makroskoplampe MTR 27 Wild/Leitz
Mikrometermeßschraube 4220 PSI, Laudenbach
Mikroradiographieplatten High Resolution UF
Plate 206K1A
Microcrome Technology,
San Jose, USA
Objektträger 25x75x1,5mm 4150 Exakt Apparatebau,
Norderstedt
Objektträger
50x100x1,5mm
4151 Exakt Apparatebau,
Norderstedt
Osteosyntheseplatte
4 Loch, 2,2mm
Aesculap AG, Tuttlingen
pH-Meter
Photoautomat MPS 55 Wild/Leitz
Photo-Makroskop M 400 Wild-Mikroskope
Pipetten Eppendorf, Hamburg
Planfilm-Kassette Modell 545 Polaroid, Cambridge, USA
Präzisionskleber Technovit
7210VLC
5110 Kulzer-Exakt, Norderstedt
Präzisionsschleifgerät Exakt Apparatebau,
Norderstedt
Rollrandgefäße, 50x30mm 47411 Scherf Präzision GmbH
Rollrandgefäße, 80x30mm 47413 Scherf Präzision GmbH
Röntgen-Entwickler-
Konzentrat
00011 Adefo-Chemie, Nürnberg
Röntgen-
Entwicklungsmaschine
Agfa
Röntgenfilm, Planfilm Polaplan 55PN Polaroid, Cambridge, USA
Röntgenfilme Kodak/Agfa
Röntgen-Fixier-Konzentrat 00064 Adefo-Chemie, Nürnberg
Röntgengerät Super S 100 Philips
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Säge Exakt, Norderstedt
Schleifpapier K 1200
Schleifpapier K 2400
Schleifpapier K 4000
Schleifpapier K 800
Spiralbohrer 1,5mm Aesculap AG, Tuttlingen
Sterilfilter
Trennband
0,1mm/D64/Makro
3441 Exakt Apparatebau,
Norderstedt
Trennband
0,2mm/D64/Makro
3445 Exakt Apparatebau,
Norderstedt
Trennband
0,3mm/D126/Makro
3461 Exakt Apparatebau,
Norderstedt
Trimmer
UV-Lampe
Vakuum-Klebepresse 4210 Exakt Apparatebau,
Norderstedt
Vakuumpumpe Laboport, Köln
Waage Sartorius, Köln
Wärmeschrank Heraeus
2.17 Chemikalien und Medikamente
Bezeichnung/Herstellung Bestellnummer Firma
a,a-Azoisobutyronitril 8.01595.0250 Merck, Darmstadt
Äther
Alizarin-Komplexon 30 mg/kg; Sigma, St.
Louis, MO, USA
Alkohole Hausapotheke RWTH
Aachen
Ampi-Sleecol (Amoxicillin)
Aqua dest.      + RWTH Aachen
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Aceton Hausapotheke RWTH
Aachen
Calceinblau 21040 Fluka
Calceingrün 10 mg/kg; Sigma, St.
Louis, MO, USA
Dibutylphtalat 8.00910.1000 Merck, Darmstadt
Dinatriumhydrogen-phosphat (Na2HPO4)
Entwicklerlösung für Polaroidfilme:
440g Natriumsulfat
2000 ccm warmes Wasser
1.06657 Merck, Darmstadt
RWTH Aachen
Formaldehyd 37% Lösung 1.0399 Merck, Darmstadt
H2O2 (30%) RWTH Aachen
Halothan
KCl (Kaliumchloridlösung)
Kernechtrot 1.15939 Merck, Darmstadt
Ketanest Sanofi, Düsseldorf,
Deutschland
KH2PO4KCl
Methylmethacrylat 1.12244 Merck, Darmstadt
Na2HPO4
NaCl
NaOH Merck, Darmstadt
Narcoren (Wirkstoff: Phenobarbital) Rhone Merieux,
Deutschland
Na-Tetraborat        + 1.06306 Merck, Darmstadt
Natriumdihydrogenphosphat-Monohydrat
(NaH2PO4 X H2O)
Natriumthiosulfat 1.06512 Merck, Darmstadt
Oxytetracyclin: Vibravenös 30 mg/kg; Pfizer,
Deutschland
Pyronin Y (G) 83200 Fluka
Ringer-Lactat-Lösung
Rompun BayerVital, Leverkusen, D
In-vivo Testung eines neuartigen BMP-2/TCP-Composite
2. Material und Methoden 66
Silbernitrat 1.510 Merck, Darmstadt
Toluidinblau O T3260 Sigma, Steinheim
Xylenolorange 90 mg/kg, Sigma, St.
Louis, MO, USA
3. Fragestellung
Im Rahmen dieses Vorhabens soll im Tiermodell untersucht werden, ob die
Kombination einer Trägersubstanz (TCP-Knochenzementmaterial) mit einem
rekombinanten, osteoinduktiven Protein (rhBMP-2)
- ein Fortbestehen der Bioaktivität der eingesetzten Wachstumsfaktoren
gewährleistet,
- einen signifikanten Beitrag zu einer Beschleunigung der lokalen
Knochenneubildung leistet und dadurch die Implantateinheilung fördert,
- zu einer Verbesserung der biomechanischen Belastbarkeit des so versorgten
Knochendefektes führt,
- die Substitution des eingebrachten TCP-Knochenzementmaterial durch
normales Knochengewebe beschleunigt.
4. Ergebnisse
4.1 klinische Beobachtungen
Das gewonnene Bohrmehl reichte zur Auffüllung der Trepanationsdefekte in der
Gruppe der Spongiosaplastik aus und ließ sich problemlos in die Defekte einbringen.
Gleiches galt für das Composite TCP/rhBMP-2 sowie für den alleinigen Einsatz des
pastenartigen Zementes. Mit beiden Materialien wurde eine vollständige Auffüllung
der Defekte erzielt. Insbesondere während der ersten 2 min nach dem Anmischen
war der Zement gut modellierbar, in der Regel reichte bei guter Vorbereitung diese
Zeitspanne zur Füllung der Defekte aus. Der Zement härtete innerhalb von 5 min in
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dem vorgebohrtem Hohlraum vollständig aus. Nur eine Ratte aus der 1-Wochen-
Gruppe TCP starb während der Narkose. Die Untersuchung des Tieres ließ keine
pathologischen Veränderungen erkennen, so daß die Ursache unklar blieb. Ein
weiteres Versuchstier mußte während der OP getötet werden, da es zu einer Fraktur
des Femurs gekommen war. Alle übrigen Tieren überlebten die gesamte
Versuchsdauer ohne Anzeichen für Erkrankungen oder Abstoßungsreaktionen auf
das Implantat, es ließen sich keine Infektionszeichen im Bereich der Wunde
beobachten. Die Antibiotika und Fluorochrome wurden gut vertragen.
Für die ersten vier postoperativen Tage empfiehlt sich die isolierte Haltung, da es zu
einer Beschädigung der Naht durch den Artgenossen kommen kann.
Bereits am Operationstag begannen die Tiere spontan mit der Teilbelastung der
operierten Hinterläufe, am ersten postoperativen Tag wurden beide Hinterläufe
vollbelastet.
4.2 postoperative Röntgenkontrolle
Die im Anschluß an die Operation durchgeführten Röntgenaufnahmen dienten der
Kontrolle der Defektposition, der Überprüfung der Lage der Miniplatten sowie der
Beurteilung der Defektauffüllung.
Die Miniplatten ließen eine Beurteilung des Defektes nicht zu, diese Einschränkung
betraf jedoch ausschließlich die mit Osteosynthese versorgten Kontrollgruppen. Bei
den mit TCP/rhBMP-2 versorgten Defekten war die Abgrenzbarkeit der Implantate
vom umgebenden Knochen einwandfrei möglich (Abb. I). Die Dichte des
aushärtenden Zementes variierte.
Abb. I: Postoperative Röntgenaufnahme des linken Femur, 1,5 mm
Trepanationsdefekt nach Einbringen und Aushärten des TCP-Zementes
4.3 makroskopische Beurteilung
Nach Tötung der Versuchstiere und Gewinnung der Präparate lagen keine
Anzeichen für Instabilität vor. Die Osteosyntheseplatten sowie die
Kortikalisschrauben zeigten keine Lockerungszeichen. Auch gab es keinen Anhalt für
Abstoßungsreaktionen auf das Implantat oder das Vorliegen einer Infektion. Einige
Femora der Kontrollgruppen zeigten schmale, longitudinale Risse, die nach
In-vivo Testung eines neuartigen BMP-2/TCP-Composite
4. Ergebnisse 68
makroskopischer Beurteilung jedoch nicht zur Instabilität führten. Diese
Längsfrakturen traten bei drei Femora mit Leerdefekt und einem aus der mit
autologer Spongiosa versorgten Gruppe auf. Auch zwei Knochen aus der mit TCP
gefüllten Gruppe waren betroffen. Die Frakturen waren auf den postoperativen
Röntgenbildern jedoch nicht zu erkennen. Da die Längsfrakturen am ehesten auf das
Einbringen des Osteosynthesematerials zurückzuführen waren, wurde daraufhin der
Operationsmodus geändert (s.o.).
4.4 mikroskopische Beurteilung
Nach Ablauf von einer bzw. drei Wochen erfolgten histologische Untersuchungen.
Die Leerdefekte zeigten zentripetalen Knocheneinwuchs, während der innere Teil
des Defektes teilweise mit trabekulärem Knochen, Osteoid oder Bindegewebe gefüllt
war. Defekte, welche mit autologer Spongiosa aufgefüllt wurden, zeigten eine nahezu
vollständige Füllung mit trabekulärem Knochen. Nach einer Woche konnten in der
Kontrollgruppe-TCP eine allmähliche Resorption des Zementes und eine neue
Knochenformation, die ihren Ursprung von den Defekträndern nahm, beobachtet
werden. Nur geringfügige bzw. keine Kallusformation war im Bereich des
Trepanationsdefektes zu entdecken (Abb. II). Nach drei Wochen war in den gefüllten
Defekten mit oder ohne Zusatz von rhBMP-2 die Komponente B des Zementes
vollständig resorbiert. Der resorbierte Zement war teilweise ersetzt durch
mineralisierten trabekulären Knochen, teilweise durch unmineralisiertes Osteoid, mit
engem Kontakt zwischen den verbliebenen Zementgranula und dem neu geformten
Knochen (Abb. III).
Die Ergebnisse der Histologie wurden durch die Mikroradiographie bestätigt. Nach
einer Woche zeigte sich in der Kontrollgruppe-TCP umfangreiches
Knocheneinwachsen mit engem Kontakt zu dem alten kortikalen Knochen, dem neu
gebildeten Knochen und den übriggebliebenen TCP-Partikeln. Nach drei Wochen
stellte sich in der Mikroradiographie normaler trabekulärer Knochen mit engem
Kontakt zum Zement dar. Es gab keine Anzeichen für Entzündungsreaktionen, weder
mehrkernige noch lymphatische Infiltrate wurden nach drei Wochen gefunden (Abb.
IV).
Abb. II: Toluidinblau-Färbung, 1 Woche nach Implantation (x50)
Abb. III: Toluidinblau-Färbung, 3 Wochen nach Implantation (x50)
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Abb. IV: Mikroradiographie eines 100µm Schnittpräparates, 3 Wochen nach
Implantation (x50)
4.5 Histomorphometrie
Um das Ausmaß der Zementresorption und der neuen Knochenformation unter dem
Einfluß von rhBMP-2 zu untersuchen, wurde eine histomorphometrische Analyse
durchgeführt. Die Flächeninhalte für den Knochen- sowie den Zementanteil wurden
im Verhältnis zu der gesamten Defektfläche betrachtet und als prozentuale Anteile
ausgedrückt. Weder die Resorption noch die Knochenformation waren in dem Defekt
durch rhBMP-2 beeinflußt. Es ließen sich keine signifikanten Unterschiede zwischen
den Defekten, die mit TCP allein oder in Verbindung mit rh-BMP-2 gefüllt wurden,
konstatieren. Im Gegensatz dazu stand eine dosisabhängige Zunahme der
Kallusbildung in der Umgebung des Defekts. In der Kontrollgruppe-TCP- sowie in der
Gruppe, die mit TCP + 0,25 µg rhBMP-2 versorgt wurde, konnte keine Kallusbildung
nachgewiesen werden. Eine mittlere Kallusformation von 1,33 mm in der TCP +
2,5µg-Gruppe und eine mittlere Kallusformation von 2mm in der TCP + 25 µg
rhBMP-2-Gruppe konnte beobachtet werden. Im Bereich der Defekte, die mit TCP +
25 µg versorgt wurden, wurden Inseln von Knorpelmatrix gefunden, die eine
Kallusformation über endochondrale Ossifikation belegten.
Histomorphometrie
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4.6 intravitale Fluoreszenzmarkierung
Die intravitale Fluoreszenzmarkierung erfolgte, um Informationen über den zeitlichen
Verlauf der Knochenbildung zu erhalten. Eine quantitative Auswertung der
Knochenneubildung durch die intravitale Fluoreszenzmarkierung ist aufgrund der
Inhomogenität und der Variabilität der Mineralisationsfront nicht möglich. Die
Auswertung der Ergebnisse der intravitalen Fluoreszenzmarkierung beschränkt sich
folglich auf eine rein qualitativ deskriptive Darstellung.
In den mit autologer Spongiosa versorgten Defekten ist ein kontinuierliches bone
remodeling des eingebrachten Knochens zu beobachten (Abb. V). Der zentripetale
Knocheneinwuchs ist relativ konstant mit einer Mineralisationsrate zwischen 3.5 und
6.0 µm/Tag (Median: 4.7 µm/Tag). In 4 von 10 Defekten zeigen Teile des
Knochenimplantates keine Fluoreszenzmarkierung, dies spricht für nekrotische
Veränderungen des Knochens. Der enge Kontakt zwischen avitalem und
umgewandeltem trabekulärem Knochen läßt jedoch vermuten, daß auch dieser
nekrotische Knochen eingebaut wird (Abb. VI).
Ausschließlich mit TCP versorgte Defekte zeigen ein geringfügig stärkeren
zentripetalen Knocheneinwuchs mit einer Mineralisationsrate zwischen 4-7 µm/Tag.
Bereits nach einer Woche sind Teile des Zements resorbiert und durch neu
gebildeten Knochen mit engem Kontakt zu den Zementgranula ersetzt (Abb. VII). Bei
einigen Präparaten fallen Abschnitte innerhalb der Defekte auf, die weder Knochen
noch Zement enthalten; diese leeren Defektbereiche sind mit Wahrscheinlichkeit auf
Füllungsdefekte zurückzuführen. In der Mitte des Defektes sind hauptsächlich rot und
orange gefärbte Knochenareale erkennbar. Die verbleibenden Zementgranula in der
Mitte des Defektes sind von rot und orange fluoreszierendem Knochen umgeben,
dies spricht für einen Knochenformation nach dem achten Tag (Abb. VIII). Durch
Hinzufügen von rhBMP-2 kann das Ausmaß des zentripetalen Knocheneinwuchs
nicht gesteigert werden. Jedoch setzt neue Knochenformation und das bone
remodeling im ganzen Defekt früher ein. Nach Zugabe von 25 µg rhBMP-2 dominiert
grün gefärbter Knochen. Verbleibende Granula in der Mitte des Defektes sind von
grünem Knochen umgeben, dies spricht für Knochenformation um Tag 4. So läßt
sich zusammenfassend sagen, daß die Knochenformation in der Mitte des Defektes
nach Zugeben von rhBMP-2 früher beginnt, jedoch keinen Einfluß auf das
Gesamtausmaß neuer Knochenformation hat.
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Abb. V: Intravitale Fluoreszenzmarkierung der Spongiosaplastik, 3 Wochen nach
Implantation (x50)
Abb. VI: Intravitale Fluoreszenzmarkierung der Spongiosaplastik, 3 Wochen nach
Implantation (x50)
Abb. VII: Intravitale Fluoreszenzmarkierung, 1 Woche nach Implantation des TCP-
Zementes (x 50)
Abb. VIII: Intravitale Fluorszenzmarkierung, 3 Wochen nach Implantation des TCP-
Zementes (x50)
4.7 Röntgendichtemessung
Wegen des direkten Zusammenhangs zwischen Mineralgehalt und Röntgendichte
erfolgt die Röntgendichtemessung, um das Ausmaß des mineralisierten Knochen
/Tricalcium Phosphates im Defekt zu bestimmen. Defekte, die mit autologer
Spongiosa versorgt wurden, zeigen nahezu die doppelte Röntgendichte verglichen
mit den Leerdefekten (0.69 vs. 0.39 O.D., p<0.05). Defekte, die mit TCP aufgefüllt
wurden, zeigen signifikant mehr Röntgendichte als die Leerdefekte (0.57 vs. o.39,
p<0.05), aber geringere Röntgendichte als die Spongiosaplastik (0,57 vs. 0,69, n.s.).
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4.8 Dreipunktbelastungstest
Die biomechanische Belastbarkeit wird durch einen Dreipunktbelastungstest jeweils
eine bzw. drei Wochen nach der Implantation ermittelt.
Im Rahmen dieses Tests wird die maximale Kraftaufnahme des Knochens mit Defekt
-unter Berücksichtigung der jeweiligen Schnittdicke- ins Verhältnis zum
biomechanischen Verhalten der gesunden Gegenseite gesetzt. Die Stabilität des
Knochens mit Defekt wird in Prozent der kontralateralen gesunden Seite
ausgedrückt.
Es lassen sich innerhalb der Kontrollgruppen (Leerdefekt, TCP und autologe
Spongiosa) weder nach einer Woche noch nach Ablauf von drei Wochen statistisch
signifikante Unterschiede konstatieren. Auch nach Zufügen der kleinsten Dosis
rhBMP-2 zum TCP bleibt -unabhängig von der Versuchsdauer- ein Effekt aus. Erst
bei einer Dosis von 2.5 µg rhBMP-2 nimmt die Stabilität nach drei Wochen zu. Die
biomechanische Stabilität betrug 47.1% der kontralateralen, unbeschädigten Seite.
Das Maximum von 79% wird durch die Höchstdosis von 25 µg rhBMP-2 erzielt. In der
1-Wochengruppe ist eine eindeutige Zunahme der biomechanischen Stabilität im
Vergleich zu den Kontrollgruppen nicht auszumachen. Auch eine BMP-
Dosisabhängigkeit der Belastbarkeit der untersuchten Knochen, wie sie in der
Dreiwochengruppe deutlich wird, läßt sich nicht erkennen.
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Dreipunktbelastungstest 3 Wochen
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5. Diskussion
Ziel der Studie war es, einen neu entwickelten formbaren, in situ aushärtenden
Tricalciumphosphat-Zement in Kombination mit einem rekombinanten,
osteoinduktiven Protein (rhBMP-2) bei einem Nagetier-Knochen-Defekt Modell im
Vergleich zu dem Goldstandard der autologen Spongiosaplastik zu beurteilen.
Hierbei wurden insbesondere das Einwachsverhalten des Knochens in den
Trepanationsdefekt, das Ausmaß der Resorption des TCP-Zementes und der
Knochenneuformation sowie die biomechanische Belastbarkeit des Knochens mit
Defekt unter dem Einfluss unterschiedlicher Dosen des rhBMP-2 untersucht. Es
liegen derzeit keine Berichte über eine Kombination dieses neu entwickelten
Tricalciumphosphat-Zementes mit rhBMP-2 vor.
Der derzeitige Goldstandard -das autologe Knochentransplantat- erfüllt einen
Großteil der Anforderungen, die an einen idealen Knochenersatzstoff gestellt
werden. Da sein therapeutischer Effekt als Maßstab für den Einsatz anderer
Materialien gilt, fand die autologe Spongiosa als eine der Kontrollgruppen Eingang in
den Versuchsaufbau. Die Nachteile und Kontraindikationen, die den Einsatz der
autologen Transplantate einschränken, haben bereits zur Erforschung von
Knochenersatzmaterialien geführt. Die Composites stellen hierbei eine Kombination
vorteilhafter Eigenschaften der Einzelsubstanzen dar und kombinieren idealerweise
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eine osteokondukive Matrix mit osteoinduktivem Material. In dieser Studie wurde ein
zusammengesetztes Implantat aus einem in situ aushärtenden Tricalciumphosphat-
Zement in Kombination mit einem rekombinanten, osteoinduktiven Protein (rhBMP-2)
untersucht.
Der Vorteil des BMP ist, dass es den Knochenaufbau vom Beginn der Entwicklung
stimuliert, es zeigt daher schneller Erfolge bei der Defektheilung als beispielsweise
der alleinige Einsatz von Knochentransplantaten. BMP-2 und BMP-7 (=OP-1) gelten
diesbezüglich als die bedeutendsten und wirkungsvollsten(57). Für umfangreiche
Untersuchungen bzgl. des Effektes von BMP-2 in vivo sind bei der Gewinnung hohe
Produktionsraten und Qualität hinsichtlich der Reinheit des gewonnenen BMP sowie
niedrige Kosten Voraussetzung.
Obwohl BMP auch ohne Trägermaterial osteoinduktiv wirksam ist, wird die
notwendige Dosis durch einen geeigneten Träger deutlich reduziert(2, 21, 77, 111, 126). An
ein geeignetes Trägermaterial werden zahlreiche Anforderungen gestellt(36, 42, 53, 63, 77,
82, 108, 119). Eine wichtige Voraussetzung ist die Biokompatibilität(27, 30, 53, 57, 63, 77, 108),
darüber hinaus sollte die als Träger für BMP eingesetzte Substanz biodegradibel
sein(30, 57, 77). Gleichzeitig wird relative Unlöslichkeit unter physiologischen
Bedingungen gefordert und Schutz des BMP vor proteolytischer Aktivität. Die
Trägersubstanz muss sich als Substrat für die Zelladhäsion und Zellproliferation
eignen. Außerdem wird von dem idealen Träger erwartet, dass er bis zum Ersatz
durch neu gebildeten Knochen Stabilität bietet(30, 53, 63, 77). Darüber hinaus sollte das
System sicherstellen, dass das BMP am Wirkort verbleibt und idealerweise langsam,
zum gewünschten Zeitpunkt und am gewünschten Ort freigesetzt wird(1, 27, 30, 42, 63, 77,
113). Eine weitere Anforderung für den problemlosen Umgang während der Operation
ist die Sterilisierbarkeit und Formbarkeit des eingesetzten Materials(77).
Im Kapitel 1.2.6 findet sich eine zusammenfassende Darstellung der bisherigen
Studien zum BMP, welche zahlreiche Trägersubstanzen für BMP auf ihre
Eigenschaften und ihre Tauglichkeit testeten(10, 30, 46, 53, 57, 64, 67, 70, 77, 124). Die
osteoinduktive Wirkung der BMPs ließ sich seit ihrer Entdeckung in Tierversuchen
sowohl durch heterotope als auch orthotope Osteoinduktion bestätigen, zur
Anwendung kamen BMPs bovinen sowie humanen Ursprungs(1, 3, 9, 30, 33, 46, 48, 55, 59, 62,
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64, 68, 70, 71, 79, 82, 88, 98, 102, 106, 108, 109, 123, 125). Unter Zugrundelegung der gewonnen
Erkenntnisse im Rahmen zahlreicher in-vitro und in-vivo Untersuchungen im
Tiermodell erfolgten auch erste klinische Anwendungen des BMP(3, 5, 12, 37, 40, 41, 43, 45,
53, 68, 77, 78,  93, 105 , 112, 113, 116).
Die guten Ergebnissen, die in der Vergangenheit mit dem BMP-2 erzielt wurden,
lassen den Schluss zu, dass BMP-2 zusammen mit einem geeigneten Träger als
Alternative zur Knochenspende in einer Reihe von orthopädischen Anwendungen
eingesetzt werden kann(48). Das rhBMP-2 wurde unter Zugrundelegen von in-vitro-
Testungen an humanen osteoblasten-artigen Zellen und gemäß der Standardliteratur
in drei verschiedenen Dosierungen eingesetzt: 0,25; 2,5; 25 µg. Durch Hinzufügen
des rhBMP-2 blieben die Eigenschaften des verwendeten Zementes unbeeinflusst.
In Tierversuchen konnte bereits gezeigt werden, dass Calciumphosphatkeramiken
geeignete Träger für BMP darstellen(3, 77, 112, 116). Durch die Kombination des BMP mit
einer Calciumphosphatkeramik, läßt sich eine Verstärkung der BMP-Wirkung
erzielen(93, 116). Bei dem hier verwendeten Zement handelte es sich um ein in situ
aushärtendes, modellierbares und resorbierbares Tricalciumphosphat. Der in dieser
Studie eingesetzte Zement zeichnete sich dadurch aus, dass er aufgrund seiner
pastenartigen Konsistenz einfach zu handhaben war. Er blieb während der Operation
für einige Minuten formbar; in der Regel reicht bei guter Vorbereitung diese
Zeitspanne für eine vollständige Füllung von stabilen Defekten, unabhängig von
Gestalt, Größe und Form, aus. Der Zement härtete in jedem Fall aus. Er
gewährleistete einen engen Knochen-Zement-Kontakt, welcher unabdingbar für
adäquate Resorption und Umgestaltungsprozesse ist. Der Zement war zwar formbar,
gegenwärtig jedoch nicht für Injektionen geeignet, perkutane Injektionen zur Füllung
beispielsweise von Zysten sind daher bisher nicht möglich. Das besondere an
diesem Zement war die Zusammensetzung aus zwei Komponenten. Komponente A
bestand aus gesinterten TCP-Granula, welche eine hohe mechanische Belastbarkeit
besaßen und nur sehr langsam resorbiert werden konnten. Die Komponente B
verband die TCP-Granula während des Aushärtens in situ in Form von TCP-Brücken.
Diese zweite Komponente war schnell resorbierbar. Nach derzeitigem Kenntnisstand
handelte es sich um die erste Studie mit einem TCP-Zement mit diesen
Eigenschaften, bei der rhBMP-2 direkt dem Zement hinzugefügt wird und damit eine
gleichmäßige Verteilung im Implantat gewährleistet.
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Untersuchungen über die osteogene Aktivität von Knochenersatzstoffen können
ausschließlich in einem biologischen in-vivo-Test durchgeführt werden, da die in-
vitro-Aktivität von Knochenersatzstoffen auch unter optimierten Testbedingungen
bislang nicht mit in-vivo Ergebnissen korreliert. Das in-vitro-System bietet zwar die
Möglichkeit der gezielten Untersuchung von Einflüssen einzelner Faktoren unter
streng definierten Bedingungen und ist daher häufig unverzichtbar für die Planung
der eigentlichen in-vivo Testung, Fernziel dieser Studie war jedoch der klinische
Einsatz des untersuchten Composites. Daher musste untersucht werden, wie der
Gesamtorganismus mit den Wechselwirkungen verschiedener Zellen und Geweben
unter dem Einfluss zahlreicher z. T. noch unbekannter Faktoren reagiert. Für die
Untersuchung des Einwachsverhaltens des Knochens, des Ausmaßes der
Resorption des TCP-Zementes und der neuen Knochenformation sowie der
biomechanischen Belastbarkeit unter dem Einfluss unterschiedlicher rhBMP-2-
Dosen, ist der Tierversuch daher unabdingbare Voraussetzung.
Die vorliegende Testreihe basierte auf einem Trepanationsdefekt in der
Femurdiaphyse von Sprague Dawley Ratten. Die Versuchsreihe wurde an adulten
männlichen Sprague-Dawley Ratten durchgeführt. Adulte Ratten besitzen ein
stabileres Endokrin- und Ernährungsniveau als junge Tiere und eignen sich aufgrund
der guten Versorgungslage des Organismus hervorragend für das Tiermodell,
darüber hinaus ist das Wachstum des Knochens verlangsamt. Daneben verfügen
adulte Tiere über eine gewisse Größe, die sowohl die Operation als auch die
nachfolgenden Untersuchungsverfahren praktikabler machen. In diesem Experiment
wurden Tiere eines Auszuchtstammes eingesetzt, der ein Modell mit kontrollierter
genetischer Heterogenität darstellt und sich daher als Modell für eine menschliche
Population eignet. Da Sprague-Dawley Ratten sehr widerstandsfähig sind, konnte die
Ausfallquote während des Versuches gering gehalten werden. Bis auf zwei von 120
Versuchstieren überlebten die Ratten die gesamte Versuchsdauer ohne Anzeichen
für Erkrankungen oder Abstoßungsreaktionen auf das Implantat.
Die Untersuchungen erfolgten am Femur, da es sich hierbei um einen Knochen
handelt, der einen Großteil des Gewichtes trägt und großen physiologischen
Belastungen ausgesetzt ist. Der Trepanationsdefekt wurde in den Femurschaft
gesetzt, da dieser gut durchblutet ist und außerdem allseits von einem kräftigen
Muskelmantel umgeben wird. Der Blutfluss der Diaphyse wird dominiert von
endostalen und periostalen Blutgefäßen. Die Durchblutung ist in spongiösem
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Knochen mehr als 15x stärker als in kortikalem Knochen. Die Blutversorgung der
Diaphyse wird durch den Markraum auch dann weiter gewährleistet, wenn ein
Implantat eingebracht wurde(15).
Der Defektdurchmesser betrug 1,5 mm, damit kann er nicht als ein Defekt kritischer
Größe betrachtet werden, da die Leerdefekte ebenfalls Knocheneinwuchs zeigten
und bei Verlängerung der Versuchsdauer mit Wahrscheinlichkeit eine
Wiederherstellung des Femurs zu beobachten gewesen wäre. Eine Vergrößerung
des Defektes war jedoch nicht möglich, da anderenfalls eine zusätzliche
mechanische Stabilisierung des Rattenfemurs erforderlich gewesen wäre. Wie oben
beschrieben, entstanden jedoch unter Verwendung von Plattenosteosynthesen
Fissuren. Darüber hinaus verkennen wir nicht, dass diese Defekte unter
Laborbedingungen tierexperimentell gesetzt wurden und daher von ihren
Dimensionen bei einer klinischen Anwendung niemals in gleicher Weise auftreten
werden, sie spiegelten folglich nur unzureichend klinische Verhältnisse - wie
beispielsweise chronische Pseudoarthrosen beim Menschen - wieder(27).
Das in dieser Studie gewählte Nagetier-Knochen-Defekt-Modell erwies sich als
praktikabel. Wie die Ergebnisse beispielsweise der intravitalen
Fluoreszenzmarkierung zeigten, reichte die Versuchsdauer von einer bzw. drei
Wochen aus, um den zeitlichen Verlauf der Knochenbildung in den
Trepanationsdefekt sowie den Resorptionsprozess zu beurteilen. Darüber hinaus
hielt eine Versuchsdauer von maximal drei Wochen die anfallenden Kosten gering.
Das gewonnene Bohrmehl reichte zur Auffüllung der Trepanationsdefekte in der
Gruppe der Spongiosaplastik aus und ließ sich problemlos in die Defekte einbringen.
Gleiches galt für das Composite TCP/rhBMP-2 sowie für den alleinigen Einsatz des
pastenartigen Zementes. Beide Materialien erzielten eine vollständige Auffüllung der
Defekte und der Zement war gut modellierbar, er härtete innerhalb von 5 min in dem
vorgebohrtem Hohlraum vollständig aus. Nach Setzen des Trepanationsdefektes
traten Blutungen aus der Spongiosa auf, da diese nicht bei jedem Tier in gleichem
Umfang zu beobachten waren, bleibt die Frage ungeklärt, inwieweit der eingebrachte
Zement immer in gleicher Weise aushärtete bzw. ggf. sogar das BMP
„ausgewaschen“ wurde. Darüber hinaus konnte –wie in der Röntgendichtemessung
objektiviert- nicht sichergestellt werden, dass stets die gleiche Menge des
Composites unter gleichem Druck in den Defekt eingebracht wurde.
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Der Zement setzte sich aus zwei Komponenten zusammen; die Aufteilung in zwei
Komponenten erlaubte die Kombination von schnell und langsam resorbierbaren
Anteilen. Der schnell resorbierbare Anteil verfügte über den gewünschten
osteotransduktiven Effekt, der Zement wird resorbiert und durch neuen Knochen
ersetzt ohne Verlust des Knochenimplantatkontakts. Der verwendete neu entwickelte
Tricalciumphosphatzement ist demnach biokompatibel und osteokonduktiv. Darüber
hinaus erfüllt er eine weitere wichtige Anforderung, er ist biodegradibel, d. h. er ist
abbaubar. Nach drei Wochen war die schnell resorbierbare Komponente des
Zementes vollständig abgebaut. Der resorbierte Zement war nach drei Wochen
teilweise durch unmineralisiertes Osteoid ersetzt. Durch die langsam resorbierbare
Komponente wurde die von einem idealen Trägermaterial geforderte Stabilität jedoch
weiterhin gewährleistet. Derzeit lässt sich nicht klären, ob der Zement nach längerer
Beobachtungszeit vollständig resorbiert worden wäre. Die zurückbleibenden Granula
des langsam resorbierbaren Anteils des TCPs waren nahezu vollständig von
mineralisiertem Knochen umgeben, so dass eine weitere Resorption verhindert
werden könnte. Klinische Studien mit b-TCP Keramiken des gleichen Herstellers
konnten jedoch zeigen, dass über die Zeit eine vollständige Resorption erwartet
werden kann(104). Im Rahmen der mikroskopischen Untersuchungen konnte darüber
hinaus gezeigt werden, dass sich die untersuchte Trägersubstanz als Substrat für die
Zelladhäsion und Zellproliferation eignet, es entstand eine Verbundosteogenese mit
direktem Knocheneinwuchs ohne bindegewebige Zwischenschicht.
Bei der Verwendung eines Composites ermöglicht der gewählte Träger für BMP-2
idealerweise eine kontrollierte Freisetzung des osteoinduktiven Proteins. Studien von
Agrawal et al. und Uludag et al. beschreiben einen Freisetzungsstoß von BMP-2 in
den ersten 48 h, gefolgt von einer deutlich geringeren Freisetzungsrate(2, 113). Uludag
zeigte, dass die Freisetzungskinetik von dem Protein und dem verwendeten
Trägermaterial abhängig sei; er entdeckte Unterschiede in der BMP-2-Freisetzung
zwischen Kollagen, Glykolsäure, demineralisierter Knochenmatrix (DKM) und
bovinem Knochenmaterial mit der höchsten Freisetzungsrate bei Kollagen und einer
Freisetzungsrate von über 30% beim Einsatz von TCP. In dem untersuchten Modell
wurde rhBMP-2 jedoch mittels eines „Aufsaugprozesses“ dem Träger zugefügt. Es ist
daher denkbar, dass das BMP-2 lediglich an der äußeren Oberfläche des Trägers
gebunden war, dadurch ließe sich der frühe „burst release“ (Freisetzungsstoß)
erklären. Im Rahmen unserer Studie wurde das rhBMP-2 dem Zement direkt
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zugefügt, resultierend in einer gleichmäßigen Verteilung des rhBMP-2 über das
gesamte Implantat. Das rhBMP-2 wurde gelöst in der schnell resorbierbaren Phase,
so dass die rhBMP-2 Freisetzung mit der vollständigen Resorption dieser
Zementphase mit Wahrscheinlichkeit abgeschlossen war.
Direkt postoperativ erfolgte eine radiologische Kontrolle in zwei Ebenen zur
Beurteilung der Defektposition und -auffüllung sowie der Überprüfung der Lage der
Miniplatten und dem Ausschluss von Frakturen. Die Miniplatten verhinderten jedoch
eine Beurteilung des Defektes. Im Rahmen der röntgenologischen Untersuchungen
waren die bei späterer Entnahme der Femora bei einer großen Zahl der mit einer
Osteosynthese versorgten Knochen aufgetretenen Längsfrakturen jedoch nicht
erkennbar. Da die Längsfrakturen am ehesten auf das Einbringen des
Osteosynthesematerials zurückzuführen waren, wurde daraufhin der
Operationsmodus geändert.
Nach einer und nach drei Wochen erfolgten histologische Untersuchungen. Die
Leerdefekte zeigten zentripetalen Knocheneinwuchs, während der innere Teil des
Defektes teilweise mit trabekulärem Knochen, Osteoid oder Bindegewebe gefüllt war.
Es war mit hinreichender Wahrscheinlichkeit davon auszugehen, dass es bei einer
Verlängerung der Versuchsdauer über drei Wochen hinaus auch in dieser
Kontrollgruppe zu einer vollständigen Auffüllung des Trepanationsdefektes mit neu
gebildetem Knochen gekommen wäre. Defekte, welche mit autologer Spongiosa
aufgefüllt wurden, zeigten eine nahezu vollständige Füllung mit trabekulärem
Knochen nach drei Wochen. Da es sich bei der autologen Spongiosaplastik um den
Goldstandard handelt, wird das zu untersuchende Composite dem Vergleich zu
dieser Kontrollgruppe standhalten müssen, um zukünftig als Alternative in der
klinischen Anwendung in Betracht gezogen zu werden. Nach einer Woche konnte in
der Kontrollgruppe-TCP eine allmähliche Resorption des Zementes und neue
Knochenformation, die ihren Ursprung von den Defekträndern nahm, beobachtet
werden. Nur geringfügige bzw. keine Kallusformation wurde im Bereich des
Trepanationsdefektes entdeckt. Nach drei Wochen war in den gefüllten Defekten mit
oder ohne Zusatz von rhBMP-2 die schnell resorbierbare Komponente (Teil B) des
Zementes vollständig resorbiert und auf diese Weise das Einwachsen von neuem
Knochen zwischen den gesinterten TCP-Granula (Teil A) erleichtert. Der resorbierte
Zement war teilweise ersetzt durch mineralisierten trabekulären Knochen, teilweise
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durch unmineralisiertes Osteoid, mit engem Kontakt zwischen den verbliebenen
Zementgranulas und dem neu geformten Knochen. Die Ergebnisse der Histologie
wurden durch die Mikroradiographie bestätigt. Es gab keine Anzeichen für
Entzündungsreaktionen, weder mehrkernige noch lymphatische Infiltrate wurden
nach drei Wochen gefunden.
Um das Ausmaß der Zementresorption und der neuen Knochenformation unter dem
Einfluss von rhBMP-2 zu untersuchen, wurde eine histomorphometrische Analyse
durchgeführt. Die Ergebnisse der Histomorphometrie zeigten jedoch, dass weder das
Ausmaß der Resorption des Zementes noch das der Knochenformation durch
rhBMP-2 beeinflusst wurden. Es ließen sich keine signifikanten Unterschiede
zwischen den Defekten, die mit TCP allein oder in Verbindung mit rh-BMP-2 gefüllt
wurden, konstatieren.
Die intravitale Fluoreszenzmarkierung erfolgte, um Informationen über den zeitlichen
Verlauf der Knochenbildung zu erhalten. Eine quantitative Auswertung der
Knochenneubildung durch die intravitale Fluoreszenzmarkierung war aufgrund der
Inhomogenität und der Variabilität der Mineralisationsfront nicht möglich. Die
Auswertung der Ergebnisse der intravitalen Fluoreszenzmarkierung beschränkte sich
folglich auf eine rein qualitativ deskriptive Darstellung durch die Betrachtung und
Zuordnung der zeitlichen Abfolge der Knochenneubildung anhand des Zeitplanes für
die Farbstoffapplikation. Die intravitale Fluoreszenzmarkierung zeigte den
zentripetalen Einwuchs von neuem Knochen von den Rändern des Defektes mit
einer Knochenneubildungsraten von nahezu 5 µm/Tag. Dies war mehr als durch Tam
et al. und Dupraz et al. beschrieben, die eine Knochenneubildungsrate von 1-2,5
µm/Tag beobachteten. Zur Zeit haben wir für diese Diskrepanz keine Erklärung,
möglicherweise wird die Knochenbildungsrate beeinflusst durch Alter, Gewicht und
Futtermittelergänzungen(65). In den mit autologer Spongiosa versorgten Defekten war
ein kontinuierlicher Knochenumbau des eingebrachten Knochens zu beobachten. Bei
einigen Defekten zeigten Teile des Knochenimplantates keine
Fluoreszenzmarkierung, dies sprach für nekrotische Veränderungen des Knochens.
Der enge Kontakt zwischen avitalem und umgewandeltem trabekulärem Knochen
ließ jedoch vermuten, dass auch dieser nekrotische Knochen eingebaut wird.
Ausschließlich mit TCP versorgte Defekte zeigten einen geringfügig stärkeren
zentripetalen Knocheneinwuchs. Bereits nach einer Woche waren Teile des
Zementes resorbiert und durch neu gebildeten Knochen mit engem Kontakt zu den
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Zementgranula ersetzt. Bei einigen Präparaten fielen Abschnitte innerhalb der
Defekte auf, die weder Knochen noch Zement enthielten; diese leeren
Defektbereiche waren am ehesten auf Füllungsdefekte zurückzuführen. Durch
Hinzufügen von rhBMP-2 konnte das Ausmaß des zentripetalen Knocheneinwuchs
nicht gesteigert werden. Jedoch begann neue Knochenformation und der
Knochenumbau im ganzen Defekt früher. Während der Implantation des Zementes
strömte Blut aus dem Defekt in den Zement. Hierdurch könnte es zu einem frühen
„Auswascheffekt“ des BMP-2 gekommen sein, der jedoch evtl. zum Einstrom
undifferenzierter mesenchymaler Stammzellen führte, der wiederum ggf.
verantwortlich ist für die verstärkte Knochenformation in der Mitte des Defektes,
verglichen mit dem ausschließlich Zement enthaltenden Implantat.(77) Diese BMP-
induzierte Knochenformation unabhängig von Vorhandensein von Osteoblasten
macht BMP interessant für die Wiederherstellung großer Knochendefekte.
Zusammenfassend läßt sich durch die intravitale Fluoreszenzmarkierung sagen,
dass die Knochenformation in der Mitte des Defektes nach Zugeben von rhBMP-2
früher begann, jedoch keinen Einfluss auf das Gesamtausmaß neuer
Knochenformation hat.
Aufgrund des direkten Zusammenhanges zwischen dem Mineralgehalt und der
Röntgendichte der Präparate erfolgte die Röntgendichtemessung, um das Ausmaß
des mineralisierten Knochen bzw. des Tricalciumphosphatzementes im Defekt zu
bestimmen. Defekte, die mit autologer Spongiosa versorgt wurden, zeigen nahezu
die doppelte Röntgendichte verglichen mit den Leerdefekten. Defekte, die mit TCP
aufgefüllt wurden, zeigen signifikant mehr Röntgendichte als die Leerdefekte und
weniger Röntgendichte als die Spongiosaplastik. Dies überrascht, da TCP eine viel
höhere Dichte als Knochen hat. Die Dichte des aushärtenden Zementes ist jedoch
auch abhängig von dem Druck, der während des Aushärtens ausgeübt wird. Der
Zement zeigt eine dichte Struktur im kortikalen Teil des Defektes, wo er unter Druck
stand. Eine geringere Dichtestruktur, jedoch mit erkennbaren Brücken zwischen den
Granula, läßt sich beim Zement in der Markhöhle, wo die Möglichkeit bestand dem
Druck auszuweichen, beobachten.
Um eine Aussage über die biomechanische Belastbarkeit, ein wichtiges Kriterium bei
der Beurteilung des Einheilungsverhaltens eines Knochenersatzstoffes, treffen zu
können, wurde eine biomechanische Untersuchung in Form eines
Dreipunktbelastungstestes durchgeführt. Es ließen sich innerhalb der
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Kontrollgruppen Leerdefekt, TCP und autologe Spongiosa weder nach einer Woche
noch nach Ablauf von drei Wochen statistisch signifikante Unterschiede konstatieren.
Auch nach Zufügen der kleinsten Dosis rhBMP-2 zum TCP blieb -unabhängig von
der Versuchsdauer- ein Effekt aus. Erst bei einer Dosis von 2,5 µg rhBMP-2 nahm
die Stabilität in der Drei-Wochengruppe zu, das Maximum an Stabilität wurde nach
Zugabe der Höchstdosis von 25 µg rhBMP-2 erzielt und war der Stabilität der mit
autologer Spongiosa versorgten Defekte deutlich überlegen. In der 1-Wochengruppe
war eine eindeutige Zunahme der biomechanischen Stabilität im Vergleich zu den
Kontrollgruppen nicht auszumachen. Auch eine BMP-Dosisabhängigkeit der
Belastbarkeit der untersuchten Knochen, wie sie in der Dreiwochengruppe deutlich
wurde, ließ sich nicht erkennen. Da das Ausmaß der neuen Knochenformation im
Defektbereich durch die Zugabe von rhBMP-2 nicht beeinflusst wurde, erklärt sich
die Zunahme der Stabilität der Defekte in der 3-Wochen-Gruppe, welche mit der
mittleren und der höchsten Dosis an rhBMP-2 in Kombination mit TCP versorgt
wurden, durch die verstärkte Kallusbildung. Ohne die histomorphometrischen
Untersuchungen könnten die Ergebnisse des Dreipunktbelastungstest
fälschlicherweise einer Zunahme der Stabilität aufgrund neuer Knochenformation in
den Defekten zugeschrieben werden. Eine der Variablen, die darüber hinaus die
Stabilitätsergebnisse beeinflussen könnte, war das Einfrieren bzw. Auftauen der
Proben. In der Literatur ist eine Schwächung des Knochens durch Einfrieren
beschrieben(57). Die Zeiträume, in denen die Proben nicht bei -20°C aufbewahrt
wurden, können nicht mit Sicherheit für sämtlichen Proben als identisch
vorausgesetzt werden.
Der neu entwickelte in situ aushärtende beta-Tricalciumphosphat-Zement stellt wie in
der vorliegenden Studie belegt ein viel versprechendes resorbierbares Füllmaterial
für Knochendefekte dar, wobei der Zusatz des Wachstumsfaktors BMP-2 die Umbau-
Prozesse beschleunigt. Das untersuchte Composite könnte Verwendung finden zur
Füllung stabiler Defekte, wie Zysten oder gutartige Tumoren sowie als
Knochenersatz bei Vorgängen wie z.B. Revisionsarthroplastiken.
Nach Finden der Dosis-Wirkungskurven an Ratten wird der Versuch mit der optimal
wirksamen Dosis in einem größeren Tiermodell am Segmentdefekt im Schaffemur
fortgesetzt werden. Der Knochenstoffwechsel des Schafes ist von allen verfügbaren
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Tieren dem des Menschen am ähnlichsten. Positive Ergebnisse machen daher eine
therapeutische Anwendung am Menschen sehr wahrscheinlich.
6. Zusammenfassung
Diese Studie untersuchte einen neu entwickelten Tricalciumphosphatzement in
Kombination mit einem rekombinanten, osteoinduktiven Protein (rhBMP-2) bei einem
Nagetier-Knochen-Defekt-Modell im Vergleich zu dem Goldstandard autologe
Spongiosaplastik. Hierbei wurden insbesondere das Einwachsverhalten des
Knochens in den Defekt, das Ausmaß der Zementresorption und der neuen
Knochenformation sowie die biomechanische Belastbarkeit des Knochens unter dem
Einfluß unterschiedlicher Dosen rhBMP-2 untersucht. Hierbei handelt es sich um die
erste Studie, bei der rhBMP-2 direkt dem in situ aushärtenden Zement hinzugefügt
wird und damit eine gleichmäßige Verteilung im Implantat gewährleistet.
Das untersuchte Composite erzielte eine vollständige Auffüllung der Defekte, war gut
modellierbar und härtete innerhalb von 5 min in dem vorgebohrtem Hohlraum aus.
Der TCP-Zement war einfach zu handhaben, führte zu einem guten
Knochenimplantatkontakt, war osteokonduktiv, biokompatibel sowie resorbierbar und
erfüllte damit wesentliche Forderungen an ein Trägermaterial für rhBMP-2.
Insgesamt begann die neue Knochenformation und der Knochenumbau im Defekt
früher unter dem Einfluß des rhBMP-2. Nach Hinzufügen des rhBMP-2 zeigte sich
verstärkte Kallusformation in der Umgebung des Defektes mit daraus resultierender
erhöhter Stabilität im Dreipunktbelastungstest. In der klinischen Anwendung bietet
unser Composite daher die Möglichkeit der früheren Belastbarkeit während der
Frakturheilung.
Die erwünschte Wirkung einer rhBMP-2-dosisabhängigen neuen Knochenformation
in den Defekten ließ sich im Rahmen dieser Studie nicht erzielen. Durch Hinzufügen
von rhBMP-2 konnte die TCP-Resorption nicht gesteigert werden, damit war die
eingesetzte Trägersubstanz nicht in dem Maße abbaubar in dem neuer Knochen
aufgebaut wurde. Das Ausmaß des zentripetalen Knocheneinwuchses war aufgrund
des fehlenden Raumes eingeschränkt.
In-vivo Testung eines neuartigen BMP-2/TCP-Composite
6. Zusammenfassung 84
Unter Berücksichtigung der erzielten Ergebnisse läßt sich konstatieren, dass das
eingesetzte Composite die vorteilhaften Eigenschaften der einzelnen
Implantatmaterialien hinsichtlich Osteoinduktion und Osteokonduktion vereinigt.
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8. Bildanhang
Abb.I
Postoperative Röntgenaufnahme des linken Femur, 1,5 mm Trepanationsdefekt nach
Einbringen und Aushärten des TCP-Zementes
Abb. II
Toluidinblau-Färbung, 1 Woche nach Implantation (x50)
Abb. III
Toluidinblau-Färbung, 3 Wochen nach Implantation (x50)
Abb. IV
Mikroradiographie eines 100µm Schnittpräparates, 3 Wochen nach Implantation (x50)
Abb. V
Intravitale Fluoreszenzmarkierung der Spongiosaplastik, 3 Wochen nach Implantation (x50)
Abb. VI
Intravitale Fluoreszenzmarkierung der Spongiosaplastik, 3 Wochen nach Implantation (x50)
Abb. VII
Intravitale Fluoreszenzmarkierung, 1 Woche nach Implantation des TCP-Zementes (x 50)
Abb. VIII
Intravitale Fluorszenzmarkierung, 3 Wochen nach Implantation des TCP-Zementes (x50)
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